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1   INTRODUZIONE 
 
 
La riabilitazione protesica di un paziente odontoiatrico implica l’introduzione di 
un manufatto artificiale in un sistema altamente dinamico qual è l’apparato 
stomatognatico, divenendone parte integrante o sostitutiva sia anatomicamente 
che funzionalmente. 
Tutti i materiali e le tecniche di restauro esistenti presentano dei limiti e non 
possiedono esattamente le stesse caratteristiche del tessuto dentale naturale; 
l’odontoiatra deve pertanto scegliere la procedura adeguata a ciascun caso 
clinico, tenendo conto anche delle preferenze e delle esigenze dei pazienti.  
La protesi fissa è in grado di  ripristinare con successo la salute dei tessuti orali 
con estetica e funzionalità stabili nel tempo.  
La ceramica, introdotta in odontoiatria da oltre due secoli, con la sua 
applicazione nella tecnica metallo-ceramica occupa da cinquant’anni una parte 
preponderante di questa branca dell’odontoiatria protesica; i materiali ceramici 
infatti sono divenuti sinonimi di estetica, resistenza nell’ambiente orale e 
biocompatibilità e la loro intrinseca fragilità è stata superata grazie allo sviluppo 
di sottostrutture di supporto con idonee proprietà meccaniche quali appunto 
sono le leghe metalliche.  I metalli tuttavia hanno sempre rappresentato un 
limite nella naturalezza della resa estetica, pertanto parallelamente al grande e 
comprovato successo clinico della metallo-ceramica, si sono susseguite  nel 
tempo proposte di vari sistemi totalmente ceramici.   
Attualmente l’odontoiatria protesica  ha ricevuto una forte spinta verso le 
ricostruzioni ceramiche definite “metal free” o “ceramica integrale”. Anche se 
questo tipo di ricostruzioni è chiaramente vantaggioso in alcune situazioni 
cliniche e può garantire un’estetica eccellente, non  sostituisce nell’impiego 
comune la metallo-ceramica che rappresenta a tutt’oggi la maggioranza dei 
restauri estetici prodotti, godendo di un impiego clinico  non superato da alcun 
altro sistema in questo particolare settore dell’odontoiatria estetica.    
Tra i materiali più innovativi attualmente usati in clinica protesica, spicca la 
zirconia, un materiale ceramico ad alta resistenza che viene proposto come 
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supporto alternativo al metallo per il rivestimento vetroceramico nei restauri 
destinati a tutti i settori del cavo orale. 
Per tutti questi restauri, sia con supporti di leghe metalliche che ceramici, il 
successo è legato oltre che alla progettazione clinica, al corretto abbinamento 
dei materiali e alle appropriate tecniche di costruzione affidate alla manualità e 
alla creatività dei laboratori artigiani che li producono. 
La delaminazione del rivestimento vetroceramico infatti è un’evenienza non rara 
che riguarda tutti i tipi di substrati.  Tali fratture pregiudicano la funzione e 
compromettono l’estetica e trovano soluzione definitiva solo con la sostituzione 
del manufatto.   
Con questa tesi di dottorato ci siamo prefissi l’obiettivo di mettere a confronto 
l’adesione metallo-ceramica e l’adesione zirconia-vetroceramica attraverso lo 
studio di un numero rilevante di campioni sottoposti ad una serie di prove di 
laboratorio significative per il confronto preclinico e predittive del 
comportamento clinico. 
A titolo esemplificativo presentiamo alcune immagini relative a sezioni di 
restauri ottenuti con la stratificazione della vetroceramica su supporti in metallo 
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2   I MATERIALI CERAMICI 
 
I materiali ceramici sono materiali inorganici costituiti da elementi metallici e non 
metallici legati chimicamente tra loro (legami ionici e/o covalenti). I ceramici 
possono essere cristallini, non cristallini (amorfi) o parzialmente cristallini. 
La maggior parte dei materiali ceramici possiede alta durezza, resistenza ad 
alta temperatura ma tende ad essere fragile con basse tenacità (bassa 
resistenza alle sollecitazioni dinamiche) e duttilità; presentano inoltre una 
grande differenza tra la loro resistenza a trazione e a compressione: la 
resistenza a trazione è molto variabile ma in generale è molto più bassa di 
quella a compressione.  
La mancanza di plasticità nei materiali ceramici cristallini è dovuta ai loro forti 
legami chimici ionici e covalenti. Nei metalli la deformazione plastica avviene 
principalmente mediante il movimento di difetti di linea presenti nella struttura 
cristallina (dislocazioni) lungo particolari piani di scorrimento del cristallo. Nei 
cristalli covalenti e nei materiali ceramici legati covalentemente il legame tra gli 
atomi è specifico e direzionale: quando i cristalli covalenti vengono sollecitati 
fino ad un livello sufficiente mostrano una frattura fragile provocata dalla 
separazione dei legami tra le coppie di elettroni senza la loro successiva 
riformazione.  I materiali ceramici di solito sono buoni isolanti elettrici e termici 
per l’assenza di elettroni di conduzione. Hanno in genere una temperatura di 
fusione relativamente  alta ed una elevata stabilità chimica in molti ambienti 
aggressivi grazie alla stabilità dei loro  forti legami. In generale i materiali 
ceramici possono essere divisi in due gruppi: materiali ceramici tradizionali, 
costituiti tipicamente da argilla, silice e feldspato, ed i materiali  ceramici 
avanzati, tipicamente formati da  composti puri o quasi puri formati da ossidi, 
carburi o nitruri, alcuni dei più importanti sono l’ossido di alluminio (allumina, 
Al2O3), carburo di silicio (SiC), il nitruro di silicio (Si3N4) e l’ossido di zirconio 
(zirconia, ZrO2) combinati con altri ossidi refrattari . 
Molti sono i materiali ceramici che contengono silicati, strutture formate da 
atomi di silicio e di ossigeno legati assieme in modi differenti; anche l’argilla, il 
feldspato e la mica sono silicati: silicio e ossigeno infatti sono i due elementi più 
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abbondanti sulla crosta terrestre. I silicati costituiscono importanti materiali da 
costruzione quali il vetro ed il cemento Portland. Quando tutti gli angoli del 
tertraedro di SiO4 4 – condividono atomi di ossigeno si produce un reticolo SiO2 
chiamato silice, un componente importante di molte ceramiche tradizionali e di 
molti differenti tipi di vetri. Vi sono tre strutture cristalline della silice: quarzo, 
tridimite e cristobalite.   
I feldspati sono silicati naturali che rappresentano uno dei maggiori componenti 
delle ceramiche tradizionali. Nelle rete strutturale dei feldspati alcuni ioni Al3+ 
sostituiscono alcuni ioni Si4+ formando un reticolo con carica negativa bilanciata 
da ioni alcalini quali Na+ K+, Ca2+, Ba2+  che si sistemano nelle posizioni 
interstiziali.  
L’argilla è costituita principalmente da allumino silicati idrati con piccole quantità 
di altri ossidi quali TiO2, Fe2O3, MgO, CaO, NaO2 e K2O. Nei ceramici 
tradizionali l’argilla, che rappresenta il principale costituente, conferisce la 
lavorabilità al materiale prima che indurisca durante al cottura.  
Molti prodotti ceramici  tradizionali sono fabbricati compattando polveri o 
particelle che vengono poi scaldate a temperatura sufficientemente elevata da 
legare insieme le particelle.  
Alcuni prodotti ceramici, quali la porcellana, contengono una fase vetrosa.  
Durante la cottura di questi ceramici si ha un processo di vetrificazione nel 
quale la fase vetrosa liquefa e riempie gli spazi porosi del materiale. Questa 
fase vetrosa liquida può anche reagire con parte del materiale refrattario solido 
rimanente. Durante il raffreddamento la fase liquida solidifica formando una 
matrice vetrosa che lega le particelle non fuse tra loro (Smith WF, 1995).  
I “fondenti” aiutano il processo di fusione abbassandone la temperatura (Na2O,  
NaOH, KOH, K2CO3) gli “stabilizzanti” conferiscono alla componente vetrosa 
maggior stabilità e resistenza chimica e fisica (CaO, MgO, Al2O3, BaO, PbO). 
Nelle porcellane dentali i feldspati hanno il ruolo di fondenti ovvero sono in 
grado di abbassare la temperatura di fusione e di formare una matrice vetrosa 
che contiene e lega quarzo e caolino nelle masse finali (Anastasia M e 
Calderari G, 2002). 
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2.1   I vetri 
 
I vetri hanno proprietà speciali che non si trovano in altri materiali. La 
combinazione di trasparenza e durezza a temperatura ambiente, insieme a una 
sufficiente resistenza meccanica ed una ottima resistenza alla corrosione nella 
maggior parte degli ambienti, rende i vetri indispensabili per molte applicazioni. 
Un vetro è un materiale ceramico, in quanto prodotto da materiali inorganici a 
elevate temperature.  Tuttavia si distingue dagli altri materiali ceramici in quanto 
i suoi componenti vengono portati a fusione e successivamente raffreddati ad 
uno stato solido senza cristallizzazione. Un vetro può quindi essere definito 
come un liquido sottoraffreddato. La caratteristica del vetro è quindi quella di 
avere una struttura amorfa non cristallina. Nel vetro, gli atomi non sono disposti 
in modo ordinato regolare e ripetitivo come avviene in un solido cristallino. La 
maggior parte dei vetri inorganici sono costituiti dall’ossido di silicio (silice) che 






















I primi sviluppi dell’impiego dei materiali ceramici per la costruzione di protesi 
risalgono alla fine del XVIII secolo in Francia grazie a Pierre Fauchard, Aexis 
Duchateau, e Nicolas Dubois de Chémant. Nel 1774 infatti il farmacista 
Duchateau richiese per primo la costruzione di una protesi totale in porcellana 
dal manifatturiere di stoviglie parigino de Chémant (fig. 1), anche se questa 
produzione apparve incontrare un limitato successo.
Evidenze di impiego di ceramiche su elementi dentari 
risalgono ancor più anticamente al periodo dei Maya e 
successivamente alle civiltà azteche con reperti di 
intarsi su elementi opportunamente preparati per scopi 
estetici ed ornamentali. 
Fig.1:   
Protesi in porcellana 
XVIII sec. (Wildgoose 
DC et al., 2004). 
Murphy in un trattato del 1833 descrisse la tecnica di costruzione di intarsi in 
porcellana su foglio di platino, e fino agli inizi del 1900 si susseguirono 
numerosi ricercatori che affinarono questa tecnica promuovendo lo sviluppo dei 
materiali ceramici in ambito odontoiatrico (Wildgoose GC et al., 2004).   
Nel 1886 Land costruì la prima corona a giacca in porcellana su matrice di 
platino. 
Negli anni sessanta del secolo scorso con il procedimento di fusione a cera 
persa si ha un forte sviluppo della metallo-ceramica e viene introdotta l’allumina 
come “core” di supporto alle ricostruzioni in ceramica integrale dagli inglesi Mc 
Lean e  Hughes.  
Storicamente la ceramica in odontoiatria è sinonimo di estetica, e negli ultimi 
decenni la crescente attenzione in questo senso ha spinto fortemente lo 
sviluppo di tecniche che possano soppiantare l’impiego delle leghe metalliche, 
garanzia di resistenza ma non della “naturalezza” delle ricostruzioni: negli anni 
settanta vengono introdotte le metodiche CAD-CAM e negli anni ottanta 
accanto all’introduzione della mordenzatura acida dello smalto e l’avvento delle 
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resine composite si diffonde la combinazione del trattamento acido della 
porcellana ed i restauri “adesivi”.  
Negli ultimi decenni l’evoluzione delle ceramiche ha portato a svariate modifiche 
che riguardano la composizione chimica, la temperatura di fusione e la 
presenza di agenti di rinforzo strutturale per rendere possibile l’utilizzo delle 
ceramiche integrali  definite anche “all-ceramic” o “metal-free”. Questi prodotti 
rappresentano la più importante novità degli anni recenti in odontoiatria 
protesica, permettendo una serie di ricostruzioni prive di sottostruttura metallica.   
 
La ceramica come rivestimento estetico può essere stratificata su diversi 
supporti (Preti G, 2005): 
 
- nucleo in metallo 
- nucleo in vetroceramica (presso-fusione) 
- nucleo in allumina (sinterizzazione/infiltrazione, CAD-CAM) 




2.3   Il rivestimento estetico: la vetroceramica 
 
 
Le vetroceramiche trovano il loro impiego come biomateriali in due diversi 
campi d’applicazione: come materiali da ricostruzione degli elementi dentari in 
odontoiatria, e come materiali bioattivi per sostituzione dei tessuti ossei in 
ortopedia. In odontoiatria questi materiali hanno dimostrato ottima resistenza e 
durata nell’ambiente orale, capacità di riprodurre l’estetica e la funzione degli 
elementi naturali. La tabella 1 esemplifica alcune moderne vetroceramiche 
impiegate in odontoiatria descritte in base alla principale fase cristallina (Holand 
W et al., 2006). 
 
Tab 1: Vetroceramiche per ricostruzioni in odontoiatria protesica  





Lavorazione e applicazioni Nome commerciale 
Mica CAD/CAM, corone, inlay DICOR® MGC (Corning Inc,/Dentsply Int.) 
Leucite Pressofusione, corone, intarsi, faccette 
IPS EMPRESS® (Ivoclar 
Vivadent AG) 
Leucite CAD/CAM, corone, intarsi, faccette 
ProCAD®  (Ivoclar 
Vivadent AG) 
Leucite e fluoroapatite Sinterizzazione su sottostruttura in lega metallica,corone e ponti 
IPSdSIGN® (Ivoclar 
Vivadent AG) 
Litio zirconio silicato Pressofusione su perni, 
abutments (pernimoncone) 
IPS EMPRESS® Cosmo 
(Ivoclar Vivadent AG) 
Disilicato di litio Pressofusione, corone e ponti IPS EMPRESS® 2 (Ivoclar Vivadent AG) 
Fluoroapatite Sinterizzazione su vetroceramica disilicato di litio 




CAD/CAM intarsi, faccette, 
corone, ponti 
IPS e.max® CAD (Ivoclar 
Vivadent AG) 
Fluoroapatite Sinterizzazione su IPS e.max® CAD 
IPS e.max® Ceram 
(Ivoclar Vivadent AG) 
Fluoroapatite Sinterizzazione su sottostruttura in zirconia 
IPS e.max® ZirPress 
(Ivoclar Vivadent AG) 
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Storicamente le prime “ceramiche dentali” erano porcellane (la porcellana è una 
ceramica contenente argilla sotto forma di caolino e feldspato), simili a quelle 
impiegate per la costruzione di oggetti ornamentali, ottenute dalla cottura di un 
impasto di caolino (silicato di alluminio), feldspato potassico e quarzo che 
generava un prodotto molto opaco e poroso.  
Per ottenere la traslucenza tipica dei tessuti dentari venne eliminato il caolino e 
fu ridotta la concentrazione di quarzo ottenendo le ceramiche  ad alta 
temperatura di cottura (1250-1350°C) tuttora utilizzate industrialmente per 
ottenere denti artificiali per protesi rimovibili. 
Per diminuire la temperatura di cottura e migliorarne l’impiego nei laboratori 
odontotecnici si sono aggiunti fondenti (ossidi di Na, K, Li) ottenendo le 
ceramiche a media (1050°-1200°C) ed a bassa temperatura di cottura (800°-
1050°C).  
Le ceramiche a media temperatura di cottura furono introdotte per la tecnica 
delle corone a giacca su matrice di platino, quelle a bassa temperatura di 
cottura per la tecnica metallo-ceramica ed infine le ceramiche a più bassa 
temperatura di fusione (660°-780°C) per i rivestimenti di strutture in titanio.  
Queste modifiche hanno portato ad un notevole aumento della quantità vetrosa 
presente dopo la cottura e per questo motivo (oltre che per la scarsa o talora 
assente quantità di argilla contenuta) tali materiali, nonostante l’uso comune, 
non dovrebbero essere più denominati come  porcellane  (Preti G, 2005).  
Le “ceramiche dentali” appartengono ai ceramici silicatici e sono costitute da 
fasi cristalline (silice, allumina) disperse in una matrice vetrosa 
(prevalentemente feldspatica).  I componenti di base sono quarzo, feldspati e 
caolino a cui si aggiungono altri composti che servono a modulare le proprietà 
delle diverse porcellane.  Dalla matrice vetrosa dipende la temperatura di 
fusione, dalla fase cristallina la resistenza a frattura. La natura della fase 
cristallina condiziona principalmente le proprietà fisiche, meccaniche e ottiche 
del prodotto finale (Poujade JM et al, 2004).  
Agli odontotecnici i componenti delle ceramiche vengono forniti sotto forma di 
polveri fini che contengono tutti i costituenti nel rapporto definito dal fabbricante 
il quale aggiunge anche altre sostanze che hanno la funzione di migliorare le 
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caratteristiche del vetro (lavorabilità, brillantezza: CaO, MgO, BaO) o a ridurre 
la traslucenza del prodotto finito (opacizzanti TiO2, ZrO2). Il produttore ottiene 
polveri sottoponendo le materie prime ad un processo di vetrificazione: i 
componenti vengono fusi e la massa fusa o fritta viene raffreddata 
bruscamente. Ciò provoca uno sgretolamento del materiale che viene 
ulteriormente macinato e ridotto in polvere fine. L’odontotecnico miscela le 
polveri fini con acqua distillata o con soluzioni di plastificanti fornite dai 
produttori che ne facilitano la lavorabilità e le applica sulla sottostruttura della 
ricostruzione (“core”) o direttamente su un moncone di materiale refrattario. 
Possono tuttavia essere usati con successo anche sistemi di modellazione per 
iniezione che si avvalgono di tecniche simili a quelle usate nella fusione a cera 
persa delle leghe metalliche: la protesi da costruire viene riprodotta con cera su 
un moncone di refrattario, viene ricoperta da altro refrattario e dopo 
eliminazione della cera viene riprodotta con ceramica per iniezione (Anastasia  
M e Calderari G, 2002).   
La povere miscelata con il liquido indicato dal produttore produce l’impasto che 
modellato viene sottoposto ad essiccazione e ad un ciclo termico denominato di 
“cottura” mediante il quale si ottiene la sinterizzazione della particelle costituenti 
la ceramica. Con sinterizzazione si intende l’unione delle particelle ottenute 
mediante il collegamento delle loro superfici di contatto per azione del calore 
fino ad ottenere una struttura finale costituita da una matrice vetrosa di silice 
(SiO2) che ingloba particelle cristalline di varia natura.  
Le varie composizioni condizionano le caratteristiche fisico chimiche affinché 
ogni core abbia il suo rivestimento ceramico dedicato con idoneo coefficiente di 
espansione termica: ciò garantisce che nei cicli termici espansione e 
contrazione di core e rivestimento non producano tensioni strutturali che si 
traducano in crepe e distacchi del rivestimento estetico.  
La riduzione della temperatura di fusione oltre che migliorare l’impiego di queste 
ceramiche nei laboratori odontotecnici, ha consentito un incremento 
dell’opalescenza negli strati di “porcellana smalto” nonché l’ottenimento di 
superfici più lisce e meno abrasive nei confronti degli elementi dentari naturali 
antagonisti (Leinfelder KF, 2000).  
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In base alla granulometria (generalmente le particelle presentano dimensioni tra 
1 e 80µ) e alla composizione delle polveri si distinguono nei diversi strati delle 
ricostruzioni: le ceramiche opache, con aggiunta di ossidi di zirconio e titanio 
impiegate come primo strato sui metalli per mascherare la sottostruttura. La loro 
superficie dopo la cottura riflette la luce disperdendola negli strati soprastanti. 
Le “dentine” costituiscono le masse più voluminose delle corone, contengono 
pigmenti (normalmente  ossidi metallici che rimangono stabili alla temperatura 
di fusione) e offrono vari gradi di traslucenza. Gli “smalti”, sono la componente 
vetrosa ricca di ossidi di metalli alcalini e alcalino terrosi; sono dotati di 
traslucenza elevata e utilizzati sopra le dentine riproducono gli effetti di 
traslucenza ed opalescenza tipici dello smalto dentario naturale. Questi strati 
offrono le superfici più lisce e compatte dopo la cottura. Le vernici trasparenti o 
“vetrine” sono alluminosilicati con elevato tenore di alluminio che ne aumenta la 
viscosità e ne riduce la tendenza a scivolare sulla superficie durante al cottura. 
Questi vetri sono applicati in spessori molto sottili sulla superficie della corona 
finita e smaltata per ricoprire crepe e porosità che si possono formare sulla 
superficie durante la cottura. Questo passaggio di applicazione viene definito 
“glasura” (Anastasia M e Calderari G, 2002). 
Le ceramiche feldspatiche sono state tradizionalmente impiegate come 
rivestimento delle corone metallo-ceramiche. Di più recente introduzione sono 
le ceramiche feldspatiche ad elevato tenore di leucite (KAl2SiO6): esse 
presentano una resistenza meccanica migliore e temperatura di fusione e 
coefficiente di dilatazione termica più elevati; possono inoltre essere impiegate 
anche senza sottostruttura metallica (Poujade JM. et al, 2004).  
Queste ceramiche silicatiche possono essere mordenzate (generalmente viene 
impiegato l’acido fluoridrico) e silanizzate per aderire ad un cemento su base 
resinosa utilizzando una cementazione adesiva. 
Le ceramiche  a base di allumina si distinguono nei vari prodotti commerciali in 
base alla quantità che ne contengono:  
40% “Jacket” (la prima introdotta da Mac Lean per “corone a giacca”),  
65% Cerestore®, All  Ceram®,  85% In-Céram®,  98% Procera®  (Poujade JM. 
et al, 2004).   
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La resistenza delle ceramiche rinforzate con allumina dipende dalla quantità 
della componente cristallina incorporata nella matrice vetrosa; ciò è limitato 
dall’introduzione di porosità nella ceramica cotta se vengono applicate tecniche 
tradizionali  (Qualtrogh AJE e Piddok V, 1997). Nel corso degli anni queste 
ceramiche sono state accompagnate nel loro sviluppo da nuove tecniche di 
produzione (infiltrazione, CAD-CAM) e sebbene abbia indubbi vantaggi in 
termini di proprietà meccaniche essa è opaca e perciò può essere usata 



























3   I SUPPORTI NON METALLICI DELLE CORONE PROTESICHE 
 
 3.1 Nucleo (“core”) in vetroceramica (presso-fusione) 
 
 
Come già descritto anche la tecnica di realizzazione dei manufatti interamente 
in vetroceramica sfrutta la metodica della fusione a cera persa.  Il composto 
originale rappresentato da blocchetti o cialde di vetroceramica prodotti 
industrialmente viene ridotto allo stato plastico mediante riscaldamento 
(temperature prossime a 1000°C) e successivamente iniettato sotto pressione 
(20 bar) nel rivestimento che prima accoglieva il modellato in cera del manufatto 
(da qui la definizione di “pressofusione”). Grazie a questo trattamento che 
garantisce un addensamento dei cristalli di rinforzo, si assicura la totale 
assenza di porosità o disomogeneità interne del manufatto. Il primo sistema 
commercializzato è stato Dicor (Dentsply) negli anni ’80 costituito da una 
formazione cristallina di fluoro mica tetra silicica, ossidi di Si, K, Mg, Al e Zr con 
l’aggiunta di alcuni fluoruri (MgF2) per simulare la fluorescenza dei denti naturali 
(Malament KA e Soscraansky SS, 1999). Parallelamente veniva introdotto 
Cerestore (Johnson & Johnson), una ceramica spinello (MgAl2O4) a base di 
allumina e ossido di magnesio molto opaca che veniva iniettata allo stato 
plastico direttamente sul modello maestro. Le ceramiche spinello sono un 
esempio di ceramiche prive del silicio usate in odontoiatria. Con entrambi i 
sistemi si potevano costruire manufatti completi da colorare superficialmente o 
nuclei da stratificare e caratterizzare successivamente.  
Tuttavia tali materiali presentavano bassi valori di resistenza meccanica e per 
migliorare tale resistenza si introdussero quelli che oggi sono i materiali più 
rappresentativi tra le vetroceramiche pressabili: IPS Empress(Ivoclar), Optimal 
Pressable Ceramic (Jeneric/Pentron), Optec e Finesse (Dentsply/Ceramco),  
vetri feldspatici rinforzati con cristalli di leucite.  Se per le ceramiche 
feldspatiche tradizionali sono riportati valori di resistenza a flessione prossimi a 
80 MPa, per  le ceramiche felspatiche rinforzate con leucite si riportano in tutti 
gli studi valori significamente più elevati fino a 130 MPa, ad esempio, per 
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Empress; ciò viene attribuito ad un incremento e ad una distribuzione più 
uniforme della fase cristallina di leucite nelle ceramiche pressabili (resistenza a 
flessione di Finesse 79,16 MPa, Finesse pressata 93,98 MPa,  OPC 98,76 
MPa) (Drummond JL et al, 2000).   
La resistenza meccanica ottenibile non è comunque considerata ottimale ed il 
loro utilizzo è confinato ai settori anteriori. Per estendere l’uso delle 
vetroceramiche integrali anche ai settori posteriori e per riuscire a realizzare 
piccoli ponti è stata introdotta una vetroceramica la cui fase cristallina è 
costituita da un disilicato di Litio che rappresenta circa il 70% del volume come 
ad esempio nell’IPS-Empress II; questi materiali hanno valori di resistenza 
meccanica circa doppi rispetto alla leucite (da 340 a 400 MPa) ed una maggior 
traslucidità  (Guazzato M. et al, 2003). 
Esistono inoltre vetroceramiche che contengono una fase cristallina a base di 
idrossiapatite, lo stesso costituente di cui è fatto lo smalto naturale; esse 
rappresentano i materiali più vicini allo smalto che siano  stati finora realizzati.  
La superficie delle vetroceramiche ottenute mediante pressofusione deve 
essere caratterizzata cromaticamente. Nei restauri parziali come intarsi e 
faccette, la caratterizzazione viene effettuata tramite colorazione superficiale, 
nelle corone totali o ponti invece può essere costruito solamente il nucleo che 




3.2 Nucleo in allumina (sinterizzazione/infiltrazione, CAD-CAM). 
 
 
Come già descritto, storicamente le prime vetroceramiche rinforzate con 
allumina furono inventate da Mc Lean e Hughes negli anni sessanta; il 
contenuto di allumina era di circa il 40-50%, si definivano “porcellane 
alluminose” e furono formulate originariamente per migliorare la resistenza delle 
corone a giacca. La loro resistenza era proporzionale alla concentrazione delle 
particelle di allumina che non poteva tuttavia essere superiore al 50% perché 
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non permetteva alla fase vetrosa di bagnare completamente le superfici delle 
particelle di allumina permettendo la formazione di una massa compatta a 
cottura terminata (Anastasia M e Calderari G, 2002). 
Negli anni ottanta i glass-infiltrated hight strength ceramic cores aumentarono il 
loro contenuto di allumina fino all’85% rinforzando il materiale con l’infiltrazione 
di vetri di Lantanio (In-Ceram® Vita, resistenza a flessione 400-605 MPa, le 
polveri di corindone (allumina) con granulometria media di 3 µm vengono 
sinterizzate a 1120°C ottenendo una struttura gessosa facilmente lavorabile; 
per l’infiltrazione del vetro si usa il vetro di lantanio che possiede ottima 
bagnabilità sul corindone e alla temperatura di infiltrazione di 1100°C ha una 
viscosità molto bassa per riempire tutti gli spazi tra le particelle di Al2O3). Da 
questi è derivato un materiale per nucleo composto di ossido di alluminio e 
ossido di magnesio (In-Ceram Spinel) che rispetto a quello con allumina pura 
offre maggiore resa estetica a discapito però della resistenza a flessione. Le 
proprietà meccaniche di questi materiali risultano  invece ulteriormente 
migliorate con l’aggiunta di ossido di Zirconio (In-Ceram Zircon, resistenza a 
flessione fino a 750 MPa). Questi materiali possono essere paragonati a IPS-
Empress II (disilicato di litio) ed entrambi idonei ai settori posteriori per corone 
singole e ponti fino a tre elementi (Rizkalla AS E Jones DW, 2004).   Negli anni 
’90 furono introdotti gli all-alumina core  ottenuti con sistemi di fresatura CAD-
CAM, costituiti da allumina pura al 99,5% come il Procera AllCeram 
(NobelBiocare) che offre una resistenza a flessione prossima a 690MPa e 
maggiore traslucidità degli altri “glass-infiltrated core”.  Queste ceramiche hanno 
bassi coefficienti di espansione termica (CTE=8x10-6/°C) e richiedono 










3.3  Nucleo in zirconia. 
 
 
Le ultime ceramiche strutturali ad altissima resistenza (resistenza alla flessione 
800-1200 MPa) che sono state introdotte sono quelle a base di ossido di 
zirconio (zirconia). Queste ceramiche di nuova generazione hanno temperature 
di fusione troppo elevate per essere adeguatamente sinterizzate in laboratorio 
per cui sono state introdotte diverse tecniche di fresatura di blocchetti ottenuti 
dalla fabbricazione industriale.  
Esistono tecniche di fresatura meccanica: un sistema pantografico consente di 
ricavare il manufatto fresando il blocchetto di ceramica sulla base di una 
contemporanea lettura per contatto, mediante sonde non lavoranti che simulano 
le frese diamantate, del modellato in resina composita.  
In alternativa esistono le metodiche CAD-CAM (Computer Aided Design & 
Manufacturing). Tali metodiche utilizzano uno scanner per la lettura delle 
preparazioni dentali e la costruzione del manufatto viene eseguita per fresatura 























4.1  Applicazioni cliniche  
 
 
Il successo delle ricostruzioni in ceramica grazie alla naturalezza dei risultati 
estetici e la conseguente richiesta dei pazienti di ricostruzioni senza metallo 
hanno spinto l’introduzione e lo sviluppo di sistemi restaurativi totalmente 
ceramici in protesi fissa. Questi sistemi sono attualmente oggetto di numerose  
valutazioni  per la loro predicibilità e successo nel tempo.  
L’idea di questo tipo di trattamenti risale nel 1967 grazie a Mc Lean ed arriva ai 
nostri giorni con una serie di materiali ceramici di cui la zirconia è il più recente 
ed innovativo per applicazioni in odontoiatria.   
Le indicazioni cliniche dei vari sistemi totalmente ceramici rimangono limitate in 
quanto strettamente vincolate a forme, estensioni e posizioni  delle riabilitazioni 
protesiche: le vetroceramiche rinforzate con diverse fasi cristalline ottenute con 
tecniche di pressofusione provvedono da sole ad un’ottima estetica ma soltanto 
per piccole ricostruzioni e prevalentemente nei settori anteriori (intarsi e 
faccette).  
Tra i sistemi definiti ad “alta resistenza” le strutture in vetroceramica rinforzata 
al disilicato di litio (Empress II), con una resistenza a flessione compresa tra 
300 e 400 MPa, grazie alla componente vetrosa garantiscono una buona 
traslucenza ma viene raccomandata una cementazione adesiva per 
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promuoverne la resistenza e la durata (il che richiede una grande attenzione e 
precisione clinica) ed inoltre rimangono indicate a ponti di massimo tre elementi 
per perdite anteriori o al limite nella zona premolare; rimane controversa inoltre 
la loro biocompatibilità (Messer LWR et al., 2003)  
Il sistema In-Ceram Alumina, allumina infiltrata con vetro,  è stato il primo 
sistema introdotto per ponti di tre elementi nei settori anteriori con una 
resistenza a flessione che varia in un range tra 236 e 600 MPa a seconda della 
metodica di produzione adottata dal laboratorio, “slip-casting”, sinterizzazione a 
1120°C della cappetta in allumina pura impastata e applicata su un moncone in 
gesso speciale e successiva infiltrazione con il vetro, o fresaggio di blocchetti 
prefabbricati parzialmente sinterizzati.  La stessa ditta produttrice propone le 
varianti In-Ceram Spinell (allumina e ossido di magnesio) più traslucida ma 
meno resistente e In-Ceram Zirconia, che combina l’allumina infiltrata con vetro 
con un 35% di zirconia parzialmente stabilizzata per raggiungere una resistenza 
a flessione fino a 800 MPa; questa soluzione presenta un’opacità elevata 
paragonabile ad una lega metallica per cui non presenta vantaggi estetici nei 
settori anteriori (Raigrodski AJ, 2004).  
Soltanto le ricostruzioni con core di zirconia si possono considerare oggi le 
principali alternative alla metallo ceramica  proposte per sostenere ricostruzioni 
anche estese sia nei settori posteriori che anteriori, su pilastri sia naturali che 
implantari e con diversi design di preparazione. La zirconia presenta valori di 
resistenza a trazione di 900-1200 MPa e di resistenza alla compressione di 
circa 2000 MPa (Manicone PF et al., 2007).  Riguardo  questi sistemi sono 
disponibili studi clinici retrospettivi fino a cinque anni dimostrando una 
sopravvivenza globale dei restauri considerati del 73,9% con un insuccesso 
dovuta alla delaminazione del rivestimento nel 15% dei casi a 36 ± 13,8 mesi 
(Sailer I. et al., 2007). Numerose indagini sono in corso di studio per le 
problematiche che via via emergono dall’applicazione clinica: potenziale danno 
strutturale della zirconia derivante dalle lavorazioni superficiali (Wang H et al., 
2008), invecchiamento (Hermann I et al., 2007; Oilo M et al., 2008), adesione 




4.2  Compatibilità termica nell’accoppiamento dei ceramici 
 
 
I materiali ceramici impiegati per i rivestimenti estetici odontoiatrici vengono 
“cotti” a centinaia di gradi oltre la temperatura di transizione vetrosa  (da 450 a 
500°C circa a seconda della vetroceramica considerata) fino alla temperatura di 
sinterizzazione (800-900°C) (Isgrò G et al., 2004). Una volta raggiunta questa 
temperatura il restauro viene raffreddato generalmente fino a circa 600 °C in  
forno e quindi portato alla temperatura ambiente; la velocità del raffreddamento 
viene  modulata in base al tipo di substrato abbinato (generalmente da 1 a 4 
minuti per il salto termico da 800-900°C a 600°C). Durante il raffreddamento si 
possono formare stress residui se i materiali accoppiati presentano una 
differenza nei rispettivi coefficienti di dilatazione termica. Questi stress possono 
causare l’immediata frattura del rivestimento ceramico, la deformazione della 
sottostruttura o aumentare la probabilità di frattura durante il carico funzionale 
del restauro.  
In odontoiatria l’incompatibilità termica tra la ceramica da rivestimento e la 
sottostruttura metallica  è caratterizzato dalla loro differenza  nei coefficienti di 
dilatazione termica che viene definito come “mismatch”. Per le corone in  
metallo-ceramica è utile una differenza tra i coefficienti di espansione termica di 
0,5 x 10-6 /°C di modo che risulti in compressione la ceramica contribuendo ad 
una idonea resistenza del restauro finale (Dehoff PH e Anusavice KJ, 1998).  
Un simile risultato in un restauro di ceramica integrale sarebbe assolutamente 
discutibile: ciò infatti produrrebbe un core ceramico in tensione ed i ceramici 
sono resistenti alla compressione ma deboli agli stress di trazione. 
L’indebolimento del core produrrebbe un indebolimento di tutto il restauro. 
Pertanto per ottenere un accoppiamento di materiali con un livello di stress 
accettabile i produttori sviluppano cores ceramici e rivestimenti abbinati con un 
comportamento termico il più simile possibile.  Nella determinazione della 
compatibilità termica tra i ceramici utilizzati va inoltre tenuto in considerazione 
che le vetroceramiche impiegate possono dimostrare una  contrazione termica 
non lineare dalla temperatura di transizione vetrosa a quella ambiente e quindi 
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non è sufficiente comparare semplicemente i coefficienti di dilatazione termica  
(Isgrò G et al., 2004).  L’osservazione clinica della delaminazione del 
rivestimento dai substrati di vetroceramica ad esempio (disilicato di litio, 
Empress II) trova origine anche negli stress residui come dimostrato nelle 
valutazioni proposte in letteratura (Taskonak B et al., 2005; Isgrò G et al., 
2005). Anche i core di allumina necessitano grande attenzione 
nell’accoppiamento con la vetroceramica: essi presentano coefficienti di 
dilatazione termica più bassi rispetto alle comuni vetroceramiche e ciò produce 
deleteri stress di trazione nel rivestimento vicino all’interfaccia. Come 
dimostrato nello studio di Hermann I et al. anche nel confronto tra supporti di 
allumina e zirconia, se una differenza non può essere evitata, è comunque 
preferibile che la vetroceramica di rivestimento abbia un coefficiente di 




4.3  Biocompatibilità  
 
 
Come descritto, numerosi nuovi prodotti ceramici sono stati introdotti in 
odontoiatria. Il miglioramento delle proprietà meccaniche promuove oggi 
l’eliminazione delle sottostrutture in metallo e di conseguenza questi materiali 
rimangono  in diretto contatto con i tessuti naturali dentali e parodontali per 
lunghi periodi di tempo. Le considerazioni biologiche che sono state largamente  
esaminate nella letteratura per le leghe metalliche devono pertanto essere 
valutate anche per questi materiali. La biocompatibilità delle ceramiche  
feldspatiche in generale è stata ampiamente comprovata dal lungo impiego 
clinico. 
Per quanto riguarda le più moderne vetroceramiche viene indicata la potenziale 
citotossicità della ceramica a base di disilicato di litio Empress II (Messer RLW 
et al., 2003).  
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Per la zirconia e l’allumina invece vengono riportati pareri assolutamente 
favorevoli riguardo la biocompatibilità già valutata per gli impianti ortopedici 
(Warashina H et al., 2003). La fine granulometria e l’assenza di porosità della 
zirconia-ittria la rendono idonea alle applicazioni biomediche e vengono esclusi 
gli effetti cancerogeni ipotizzati anche per impurezze che possono essere 
presenti nella zirconia derivanti da elementi radioattivi  (uranio e radio associati 
allo zirconio) sia su polveri di zirconia purificata che non (Covacci et al., 1999).  
Infine è stata confermata la bassa citotossicità per la zirconia-ittria sia bianca 
che colorata per le applicazioni odontoiatriche  (Uo M et al., 2003).   
Grazie alla tecnologia CAD-CAM oggi vengono proposti anche abutments per 
impianti in zirconia e in allumina per offrire un’emergenza degli elementi  
sostituiti altamente estetica ed integrata con gli elementi naturali contigui 
soprattutto nelle perdite anteriori. L’uso di abutments ceramici in zirconia riduce 
il rischio della colorazione bluastra che può trasparire attraverso i tessuti 
gengivali (Jung RE et al., 2007). L’adesione batterica, che è un importante 
aspetto per mantenere il restauro senza infiltrazioni marginali o alterazioni 
parodontali, sembra essere irrilevante sulla zirconia e diversi studi concordano 
che sia più bassa rispetto al titanio. La zirconia è quindi ritenuta idonea anche 
per questo impiego ma limitatamente alle emergenze di corone singole non 
essendoci ancora dati sulla resistenza alla funzione nel tempo (Manicone PF et 













4.4  La zirconia.  
 
 
Lo zirconio è conosciuto come gemma fin dai tempi antichi, il suo nome deriva 
dall’arabo Zargon e significa color oro (zar=oro, e gun=colore).  
La zirconia (diossido di Zirconio, ZrO2) fu identificata dal chimico tedesco Martin 
Heinrich Klaproth nel 1789 ed il suo impiego come biomateriale iniziò dal 1960 
(Picconi G e Maccauro G, 1999). 
La zirconia pura esiste in tre diverse strutture cristalline: monoclina  dalla 
temperatura ambiente fino a 1170°C,  tetragonale da 1170°C a 2370°C e 
cubica oltre 2370°C. La temperatura di sinterizzazione della zirconia pura è tra 
1500 e 1700°C, e durante il raffreddamento, si ha la trasformazione dalla 
struttura tetragonale a quella monoclina a circa 1170°C con un espansione 
volumetrica di circa il 3-4%. Questo fatto comporta l’instaurarsi di stress residui 
che portano a frammentazione il pezzo (Picconi G e Maccauro G, 1999). 
Mediante l’aggiunta di altri ossidi refrattari come CaO, MgO, Y2O3 e CeO2 è 
possibile stabilizzare la struttura cubica e tetragonale della zirconia a 
temperatura ambiente in uno stato metastabile, e produrre quindi materiali per i 
quali sono state trovate molte applicazioni.  
La zirconia combinata con ossidi stabilizzanti in modo che mantenga la struttura 
tetragonale a temperatura ambiente è detta zirconia completamente stabilizzata 
o Tetragonal Zirconia Policrystal TZP. 
Recentemente sono stati sviluppati materiali ceramici composti da zirconia ed 
ossidi refrattari con tenacità e resistenza meccaniche elevate sfruttando proprio 
la trasformazione di fase. Uno dei più importanti è la zirconia parzialmente 
stabilizzata PSZ che è ottenuta  combinando la zirconia con il 9% di MgO e 
utilizzando speciali trattamenti termici.   
Se una miscela di ZrO2 e 9% molare di MgO viene sinterizzata a circa 1800°C e 
poi viene raffreddata rapidamente a temperatura ambiente avrà una struttura 
cubica completamente metastabile. Tuttavia se questo materiale viene 
riscaldato nuovamente a 1400°C e tenuto a questa temperatura per un periodo 
sufficiente, si crea un precipitato submicroscopico fine metastabile a struttura 
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tetragonale. Questa è la zirconia parzialmente stabilizzata (PSZ). Sotto l’azione 
di sforzi che provocano piccole cricche nel materiale ceramico la fase 
tetragonale si trasforma nella fase monoclina provocando un’espansione 
volumetrica del materiale all’apice della cricca che ritarda la propagazione delle 
cricche sia assorbendo l’energia (via trasformazione tm) che chiudendo la 
cricca (espansione volumetrica). Ostacolando l’avanzamento delle cricche il 
materiale ceramico viene quindi “tenacizzato” (fig. 2).  
La PSZ ha una tenacità alla frattura tra i più elevati dei materiali ceramici 
avanzati (WF Smith, 1995).   
La Mg-PSZ è stata testata e introdotta per applicazioni biomediche ma il suo 
utilizzo si è fermato negli anni ’90,  a causa della porosità residua e  delle 
difficoltà tecnologiche di produzione tra cui l’elevata temperatura di 
sinterizzazione necessaria (1800°C, contro 1400°C per TPZ).  
La PSZ può essere ottenuta anche con altri sistemi tra cui quello ittria-zirconia. 
È inoltre possibile in questo sistema ottenere ceramiche formate alla 
temperatura ambiente soltanto dalle fase tetragonale (TZP); questi risultati 
furono riportati per primi da Rieth et al. e Gupta et al negli anni ’76-’78 (Picconi 
G e Maccauro G, 1999) (fig.1).   
 





Fig. 2: Tenacizzazione della TZP e ZPS 
 
 
Fig. 3: Y-TPZ : diagramma stabilità di  
                     fase/dimensione dei grani  
                    (Green DJ et al., 1989) 
 
 
La zirconia tetragonale TZP è tra i materiali ceramici più studiati grazie alla sua 
prerogativa di autotenacizzazione dovuta alla trasformazione fase tetragonale-
monoclina in seguito all’applicazione di un carico. La condizione necessaria 
affinché questo avvenga è la stabilizzazione a temperatura ambiente attraverso 
gli ossidi stabilizzanti (ittria, calcia, ceria o magnesia) ed inoltre dalla letteratura 
è noto che esistono due dimensioni critiche del grano cristallino: una superiore 
(~1 µm, Denry I e Kelly JR, 2008) al di sopra della quale la fase tetragonale si 
trasforma spontaneamente in monoclina pregiudicando le proprietà meccaniche 
del materiale (Meijun L et al., 2001), ed una inferiore, sotto cui non si ha 
trasformazione indotta da sforzo (~0,1-0,2µm, Chraska T et al., 2000) per cui è 
importante controllarne la dimensione del grano.   
La buona stabilità chimica e dimensionale, la resistenza meccanica e la 
tenacità, uniti ad un modulo elastico dello stesso ordine di grandezza di una 
lega d’acciaio (~220 GPa) sono stati l’origine dell’interesse sull’impiego della 
zirconia come biomateriale ceramico. Dopo la prima pubblicazione nel 1969 di 
Helmer e Driskell riguardo le applicazioni biomediche di questo materiale, 
diverse soluzioni solide (ZrO2-MgO, ZrO2-CaO, ZrO2-Y2O3) furono testate per 
29  
 
questi impieghi ma negli anni successivi le attenzioni della ricerca si 
concentrarono sulla zirconia-ittria caratterizzata da una fine struttura tetragonale 
(TZP). Oggi, questa ceramica TZP i cui requisiti per impianti chirurgici sono 
descritti nella normativa ISO 13356, è un materiale largamente impiegato in 
ortopedia (Picconi G e Maccauro G, 1999) e dal  2000 anche in odontoiatria. 
La TPZ contenente approssimativamente il 2-3% mol di ittria (Y2O3) è 
completamente costituita da grani tetragonali. È molto importante considerare la 
natura metastabile dei grani tetragonali. Come già detto, esiste una dimensione 
critica, legata anche alla concentrazione di ittria, sopra alla quale avviene la 
trasformazione T-M spontanea dei grani, mentre questa trasformazione sarà 
inibita in una struttura a grana fine (fig.3). Un’interessante caratteristica della 
trasformazione dei ceramici di zirconia tenacizzati è la formazione di strati di 
compressione sulla loro superficie. I grani tetragonali superficiali possono 
trasformarsi spontaneamente in monoclini a causa di procedure abrasive, e ciò  
produce stress compressivi alla profondità di diversi micron sotto la superficie. 
Se da un lato tale transizione di fase superficiale può avere un ruolo importante 
nel miglioramento delle proprietà meccaniche, dall’altro lo spessore dello strato 
di trasformazione può costituire un limite: la progressione della trasformazione 
tetragonale-monoclina può originare cricche superficiali  seguite dal distacco dei 
grani dalla superficie con effetti deleteri sui comportamenti meccanici e 
sull’usura.  
Infine, i precursori di TPZ possono contenere silicio, che talvolta viene usato 
come additivo formante una fase liquida per ottenere la massima densità a 
temperature inferiori ai 1500°C limitando la crescita dei grani. Lin Y-J et al. 
hanno osservato che i vetri alluminosilicati sui bordi di grano catturano gli ioni  
di ittrio dai grani TPZ inducendo una perdita di stabilità della fase tetragonale. 
Inoltre è stata scoperta la presenza di mullite (3Al2O3.2SiO2) nei vetri 
alluminosilicati, che è in grado di provocare perdita di stabilità del materiale in 
ambiente umido. L’uso di questi additivi  è quindi da evitare nella TPZ come 





4.5  Produzione delle sottostrutture in zirconia.  
 
Come già evidenziato la ittria-zirconia TPZ viene proposta come la 
sottostruttura ceramica con il più ampio campo d’applicazione nella protesi fissa 
tra le ricostruzioni metal-free (Raigrodski AJ, 2004). Dalla sua introduzione in 
odontoiatria nel 2001 è divenuta oggetto di grande attenzione e oggi viene 
offerta sul mercato da un crescente numero di produttori. Generalmente 
contiene il 3%mol di ittria e la microstruttura consiste di piccoli grani del 
diametro di 0,2-0,5µm a seconda della temperatura di sinterizzazione (1350°C-
1550°C, Denry I e Kelly IR, 2008). 
La maggior parte dei prodotti prevedono la sagomatura mediante fresaggio di 
blocchetti pre-sinterizzati (“soft-machining”) mediante tecnica CAD-CAM: il 
moncone ricavato dall’impronta o un modellato in cera vengono scannerizzati, 
quindi la struttura viene progettata mediante un software (CAD, computer aided 
design) aumentandola volumetricamente in modo da compensare la successiva 
contrazione da sinterizzazione (circa 20%); infine il blocchetto viene sagomato 
mediante fresatura guidata dal computer (CAM, computer aided 
manufacturing). Esistono diversi tipi di scanner, a contatto e non, che offrono 
una diversa  densità di dati e di conseguenza un diverso grado di precisione 
finale. In alternativa vengono proposte tecniche di fresatura meccanica 
mediante un sistema pantografico con lettura per contatto di un modellato in 
resina. 
Tipicamente la polvere di 3Y-TPZ usata nella fabbricazione dei blocchetti 
contiene un legante che la rende idonea alla pressatura; essa contiene inoltre 
circa un 2% vol di ossido di Afnio (HfO2) che è caratteristicamente difficile da 
separare dalla zirconia.  Le poveri consistono di un particolato del diametro di 
circa 60µm ed i blocchetti  vengono formati  mediante pressatura isostatica a 
freddo. Il legante viene eliminato durante il successivo trattamento termico della 
“pre-sinterizzazione”: questo passaggio viene controllato molto accuratamente 
dai produttori in quanto condiziona fortemente la durezza e la lavorabilità dei 
blocchetti.  La loro densità viene misurata per applicare la corretta 
compensazione della contrazione da sinterizzazione finale. La fresatura avviene 
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mediante passaggi successivi con frese a granulometria a scalare,  quindi le 
strutture ottenute possono essere colorate mediante immersione in soluzioni di 
vari sali di metalli quali per esempio Cerio, Bismuto, Ferro o una combinazione 
tra loro (Denry I e Kelly IR, 2008). La concentrazione determina l’intensità della 
colorazione finale che si sviluppa dopo la sinterizzazione finale (generalmente 
una concentrazione 0,01mol% è sufficiente). I cicli di sinterizzazione, regolati 
con la programmazione del forno, dipendono dal prodotto e variano per durata 
e temperature,  generalmente comprese tra 1350°C e 1550°C; spesso i 
produttori aggiungono una piccola quantità di allumina per abbreviare i cicli ed 
abbassare la temperatura necessaria. Come già detto la temperatura di cottura 
e la sua durata influenzano la dimensione finale dei grani; Chevalier et al. 
hanno inoltre dimostrato che la quantità di fase cubica nella 3YTPZ aumenta 
quando la temperatura di sinterizzazione supera i 1500°C  per un tempo di 5 
ore;  l’aumento della quantità dei grandi grani in forma cubica avrebbe un effetto 
negativo sulla resistenza all’invecchiamento: i grani cubici appaiono arricchiti in 
ittrio a scapito di un impoverimento nei vicini grani tetragonali.  Questi grani 
agirebbero come siti di nucleazione di trasformazione tetragonale-monoclina; 
anche per temperature inferiori (1450°C) ci si aspetta una certa quantità di fase 
cubica come rappresentato nel diagramma in fig.4 (Chevalier J et al., 2004).     
 
Fig. 4: Diagramma di fase di Y-TPZ in relazione 




Fig. 5: Cinetica dell’invecchiamento di ittria-zirconia al 3% a pressione di vapore 
(134°C, 2 bar): • sinterizzata a 1450°C per 2 ore, ○ sinterizzata a 1450°C per 5 ore, 
■ sinterizzata a 1550°C per 2 ore, □ sinterizzata a 1550°C per 5 ore  
(Chevalier J et al., 2004) 
 
 
Dopo la sinterizzazione la struttura è finalmente pronta per l’applicazione della 
vetroceramica che riproduce l’anatomia e l’estetica della dentatura naturale. La 
struttura viene provata dall’odontoiatra sul paziente per verificarne l’idoneo 
adattamento agli elementi dentari opportunamente preparati. Possono essere 
necessari degli aggiustamenti della struttura che vengono effettuati con frese 
diamantate (Guazzato M et al., 2005). La struttura viene quindi “ceramizzata” 
previa  rifinitura, sabbiatura (generalmente con allumina 120µm a 2 atm)  e 
pulizia della superficie.   
I prodotti commerciali più rappresentativi dei sistemi “soft machining” sono: 
Cercon® (Dentsply Int.), Lava® (3M Espe), Procera® zirconia (Nobel Biocare), 
YZ cubes for Cerec InLab® (Vident), IPS e.max® ZirCAC (Ivoclar Vivadent), 
Zirkonzahn®.  
Altri due tipi di sistemi “hard machining” sono disponibili per produzione di 
strutture in zirconia: Denzir® (Cadesthetic AB) e DC Zirkon® (DCS Dental AG). 
I blocchetti di Y-TPZ in questo caso vengono preparati con una elevata 
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temperatura di pre-sinterizzazione (1500°C) che raggiunge una densità del 
95%;  quindi vengono formati con un processo di pressatura isostatica a caldo  
ad una temperatura di 1400-1500°C ad alta pressione che permette di 
raggiungere una densità del 99%.  
I blocchetti possono quindi essere modellati mediante speciali sistemi di 
fresatura che per l’elevata durezza del materiale devono essere alquanto 
robusti. Numerosi studi si sono occupati del danno che questa fresatura può 
provocare alla zirconia inducendo la trasformazione t→m; anche la sabbiatura è 
ritenuta in grado di indurre trasformazione e un’accurata selezione dei 
trattamenti superficiali è un requisito importante per il successo di questi 
restauri (Wang H et al., 2007); in generale i sistemi “soft machining” sembrano 
essere più conservativi nei confronti delle proprietà del materiale (Manicone PF 




















4.6   L’adesione della vetroceramica alla zirconia. 
 
L’interfaccia core-veneer è uno dei punti più deboli di questi sistemi: è possibile 
infatti la delaminazione del rivestimento come viene osservato clinicamente 
(Aboushelib MN et al., 2005) ed i problemi riguardo la vetroceramica sembrano 
preoccupare tutti gli studi. Come già descritto la compatibilità  ceramica-
ceramica non è  caratterizzabile semplicemente. La maggior parte dei produttori 
fornisce i materiali definiti “compatibili” con un minimo mismatch tra zirconia e 
vetroceramica con un coefficiente di espansione termica inferiore per il 
rivestimento.  Il coefficiente di espansione termica della zirconia è generalmente 
10,5-11x 10-6 K-1.  Questo approccio viene applicato per tutti sistemi, sia con 
supporti ceramici che metallici.  La delaminazione della vetroceramica durante 
la funzione masticatoria segnala la presenza di stress tensionali 
presumibilmente all’interfaccia e forse sono coinvolte anche modificazioni delle 
proprietà superficiali. È noto che i vetri silicati sono aggressivi solventi per i 
materiali refrattari alle alte temperature, ed è stato dimostrato che l’allumina è 
solubile nelle ceramiche dentali alle temperature di cottura. Più recentemente  
ceria e zirconia hanno dimostrato di diffondere in un vetro impiegato per 
l’infiltrazione di un corpo di ceria-zirconia parzialmente sinterizzato. Tutti i 
produttori di ceramiche per supporti di zirconia–ittria  stanno oggi fornendo 
“liners” per incrementare il legame con la ceramica oltre che per finalità 
estetiche (colore/opalescenza). Questi liners possono migliorare la bagnabilità o 
avere una funzione chimica nel ridurre le possibili interazioni con la zirconia 
(Denry I e Kelly IR, 2008).   
 
 
Fig. 6: Stratificazione della 
vetroceramica sulla zirconia  
(Lava® 3M Espe), microscopio 






Dallo studio di White SN et al. sulla valutazione della resistenza a flessione dei 
sistemi ottenuti dalla stratificazione zirconia–vetroceramica (Lava System 
Frame e Lava Ceram veneer ceramic) mediante test flessione a tre punti, 
seppure dimostrando valori superiori ai sistemi allumina–vetroceramica (650-
750 MPa vs ~500 MPa)   emerge il problema del fallimento dell’adesione tra 
questi materiali più che nelle altre combinazioni imputandolo agli stress residui 
derivanti da sinterizzazione della zirconia, cottura del rivestimento, trattamenti di 
rifinitura (White et al., 2005).  
Un altro importante aspetto derivante dalla stratificazione sul supporto di 
zirconia è l’effetto della temperatura di cottura della vetroceramica: i rivestimenti 
vengono infatti cotti a temperature tra 800 e 900 °C ed è stato dimostrato che 
tali trattamenti termici tendono a ridurre la resistenza a flessione della zirconia  
DC Zircon (DCS Dental AG) in modo significativo. Questo sistema prevede la 
modellazione delle sottostrutture da ittria-zirconia che ha raggiunto il grado di 
sinterizzazione finale (“hard machining”). I trattamenti di fresatura e rifinitura 
della zirconia inducono la trasformazione t→m creando uno stato di 
compressione sub-superficiale in grado di bloccare la propagazione delle 
cricche che vengono prodotte; secondo alcuni autori questa tenacizzazione 
produrrebbe una resistenza a flessione fino a 1500 MPa che si ridurrebbe a 900 
MPa circa dopo i trattamenti termici della cottura della vetroceramica in quanto 
essi promuoverebbero il meccanismo inverso di conversione m→t e la 
conseguente contrazione rilasserebbe lo stress da compressione liberando la 
propagazione dei difetti (Guazzato et al., 2005). Le stesse conclusioni sono 
confermate dallo studio di Oilo et al.: sullo stesso materiale il primo ciclo di 
cottura determinerebbe le modificazioni più significative e quelli successivi non 
influenzerebbero ulteriormente le proprietà, per cui  non ci sarebbe un limite 
massimo al numero delle cotture. Viene infine evidenziato che gli effetti delle 
trasformazioni sulle proprietà del materiale  e sull’invecchiamento non sono 
note nel lungo termine (Oilo M et al., 2008).   
Per quanto riguarda i valori di adesione “core-veneer” riportati dalla letteratura 
sui sistemi totalmente ceramici,  i supporti di zirconia offrono generalmente dati 
che si attengono al di sotto dei 30 MPa.  
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Al-Dohan HM et al. hanno ottenuto mediante shear bond test i seguenti valori di 
adesione con la vetroceramica compatibile: : 
30,86±6,47 MPa per supporti in disilicato di litio Empress II,  
28,03±5,03 MPa  per supporti in zirconia Procera allZircon Core-vetroceramica,  
27,9±4,79 MPa per supporti in zirconia DC Zircon-vetroceramica  
22,4±2,4 MPa per supporti in allumina Procera allCeram Alumina Core.  
La vetroceramica era stata applicata simulando la tecnica tradizionale con 3 
strati successivi. Dalle osservazioni al microscopio ottico delle superfici di 
distacco  risultò in generale una frattura mista coesiva nel veneer e adesiva tra 
core e veneer; soltanto l’accoppiamento tra i vetroceramici (disilicato di litio, 
Empress II) dimostrò frattura coesiva nel core, mentre l’allumina dimostrò una 
prevalenza di distacchi adesivi (Al-Dohan HM, 2004). 
Aboushelib et al. invece hanno studiato la forza di adesione mediante 
“microtensile bond strenght test”. Da uno studio di confronto tra substrati in 
zirconia e vetroceramici ottenuti con pressofusione ottennero un valore di 
adesione di 29,1±10,8 MPa per la zirconia (Cercon®, CTE 10,5·10-6 K-1) ed oltre 
il 90% dei campioni  dimostrarono frattura adesiva all’interfaccia. La ceramica di 
rivestimento (Cercon® Ceram S, feldspatica, CTE 9,5·10-6 K-1) era stata 
applicata con tecnica tradizionale mediante l’interposizione di un liner di 
ceramica feldspatica a base di selenio (CTE 9,5·10-6 K-1) consigliata dai 
produttori per mascherare l’alta opacità bianca della zirconia e migliorarne il 
legame con il rivestimento. Dalle prove senza il liner gli autori ricavarono 
effettivamente valori di adesione molto più bassi (16,9±4,8 MPa), seppure le 
osservazioni al SEM dimostrarono presenza di vuoti all’interfaccia anche con il 
suo impiego. L’accoppiamento invece con un rivestimento ceramico 
sperimentale con coefficiente di espansione termica più alto del core (CTE 
12,5·10-6 K-1) provocò la precoce e massiva delaminazione nei campioni già 
durante la loro preparazione così da escludere questa soluzione dalla 
sperimentazione (Aboushelib MN et al., 2005). Poiché la zirconia dimostrò 
valori di adesione con il rivestimento più bassi rispetto agli altri core 
vetroceramici testati (prossimi a 40 MPa) gli autori condussero ulteriori 
sperimentazioni con diversi rivestimenti e metodi di produzione: risultò che un 
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miglioramento della forza adesione (>30MPa) si aveva con l’applicazione della 
vetroceramica mediante presso-fusione ed in questo caso senza 
l’interposizione di liner; qualora esso venga utilizzato si consiglia un ulteriore  
trattamento di sabbiatura e pulizia a vapore della superficie (Aboushelib MN et 
al., 2006).   
L’applicazione della vetroceramica implica una grande attenzione ed abilità 
tecnica: porosità e difetti della vetroceramica sono infatti una grande causa di 
fallimento, specialmente nelle ricostruzioni che offrono minimi spessori 
occlusali, e la complessità di questi sistemi deve attirare l’attenzione degli studi 
non soltanto verso i più alti valori di adesione ma anche sul tipo di frattura 
(Dundar M et al., 2007). L’applicazione della vetroceramica mediante 
pressofusione ovviamente esclude la variabile della manualità riducendo 
l’introduzione di difetti; il risultato “standard” nelle caratteristiche finali della 
vetroceramica offre miglior resistenza meccanica ma risulta carente della 
personalizzazione estetica.  Recentemente sono state proposte tecniche 
combinate di applicazione del primo strato ceramico (“dentina”) sulla zirconia 
mediante pressofusione per migliorare il legame e successiva stratificazione 
con tecnica tradizionale per ottenere la caratterizzazione estetica (Aboushelib 
MN et al., 2008).  Tale tecnica appare  promettente e può trovare applicazione 
in laboratori altamente specializzati, tuttavia immette nel restauro un’ulteriore 


















5.1  Introduzione 
 
L’introduzione della tecnica “metallo-ceramica” per la produzione di manufatti 
protesici  viene ricondotta a Weinstein che all’inizio degli anni ’60 descrisse la 
procedura ed i requisiti per ottenere un buon legame della ceramica su 
sottostruttura in lega aurea  (McLean JW, 2001). 
Tale tecnica vanta un lungo e documentato successo clinico unitamente alla 
soddisfazione estetica ed è applicabile in molteplici soluzioni terapeutiche 
(corone singole e ponti sia nei settori anteriori che posteriori delle arcate), 
dimostrandosi tutt’oggi insostituibile tra le proposte più attuali: studi a lungo 
termine dimostrano come in particolare nei settori posteriori le ricostruzioni in 
metallo ceramica riducano il rischio di fratture coronali di elementi dentari 
ampiamente compromessi mantenendo le funzioni occlusali e la morfologia del 
dente per lunghi periodi di tempo rispetto ad altri sistemi di ricostruzione 
(Nieuwenhuysen JP et al., 2003). 
I restauri in metallo-ceramica sono costituititi da una sottostruttura metallica di 
rinforzo atta a sostenere lo strato ceramico: la combinazione di un materiale 
fragile e rigido con uno più elastico permette di ottenere un manufatto con 
caratteristiche fisiche più soddisfacenti; vengono così sfruttate le buone 
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proprietà meccaniche di specifiche leghe dentali, la precisione ottenibile dai 
procedimenti di fusione a cera persa e l’esteticità, la resistenza e la 
biocompatibilità delle ceramiche.  
Sono disponibili commercialmente molti tipi di leghe e ceramiche dentali che si 
affidano a diverse tecnologie di costruzione e che devono rispondere a specifici 
requisiti per essere combinati in un manufatto metallo-ceramico: la lega deve 
presentare una temperatura di fusione più elevata rispetto alla temperatura di 
cottura della ceramica, deve possedere elevati modulo di elasticità e resistenza 
meccanica ed un opportuno coefficiente di dilatazione termica che sia solo 
lievemente superiore a quello della ceramica (DeHoff PH e Anusavice KJ, 
1998).  
I problemi di compatibilità tra i materiali si trasmettono sul distacco tra metallo e 
ceramica e innumerevoli sono i fattori e combinazioni tra essi che condizionano 
la resistenza del legame e quindi in generale del manufatto finito (Ozcan M, 
2003). 
Uno dei requisiti primari per il successo di un restauro metallo ceramico è 
pertanto lo sviluppo di un legame durevole tra la porcellana ed il metallo;  
storicamente le teorie sulle forze di legame si sono concentrate sulla ritenzione 
micromeccanica e sul legame chimico attraverso l’interfaccia grazie alla 
formazione di uno strato di ossidi interposto. Il comportamento ossidante di 
queste leghe determina significativamente il loro potenziale per il legame con la 
ceramica (Anusavice KJ, 1996). 
L’adesione e coerenza dello strato d’ossido sulla superficie metallica è 
fondamentale per una buona unione con la ceramica: se l’ossido ha scarsa 
aderenza con il metallo il legame metallo-ceramica risulterà debole  (Mackert JR 
et al., 1988) 
I requisiti descritti sono stati ampiamente documentati, tuttavia oggi la grande 
eterogeneità di materiali a disposizione pone i laboratori odontotecnici innanzi 
ad innumerevoli procedure di lavorazione difficilmente standardizzabili ed  in 





5.2   Leghe per ricostruzioni protesiche fisse   
 
 
Negli ultimi 25 anni il numero ed i tipi di leghe per protesi dentarie è aumentato 
considerevolmente e numerose sono le proprietà rilevanti (durezza, modulo di 
elasticità, misura dei grani, colore dell’ossido, coefficiente di dilatazione termica, 
temperatura di fusione) per poter scegliere un materiale clinicamente idoneo 
(Wataha J, 2002). 
Prima del 1975 le leghe ad uso protesico odontoiatrico venivano suddivise in tre 
gruppi: 
-leghe per corone totali fuse  
-leghe per ricostruzioni metallo ceramiche  
-leghe per protesi parziali rimovibili. 
 
L’ADA (American Dental Association) quindi distingueva 4 tipi di leghe da 
fusione  (tab.1):  
 
Tab.1: Classificazione ADA leghe da fusione (precedente al 1975): 
Composizione (% in peso) Resistenza alla trazione Durezza Vickers 
Tipo 
    I 
    II 
    III 
    IV 
Au             Ag             Pd 
81-83           --           0,2-0,5 
76-78           --                1-3 
73-77           --                2-4 






         (kg/mm2)   
              65 
             130 
             160 
             235  
                                                                                                                       (Wataha J, 2002)                                                                        
  
                        
Il tipo I veniva indicato per intarsi (inlay) senza o con minimi contatti occlusali; 
tali leghe erano infatti piuttosto deboli ma permettevano di essere brunite 
facilmente; il tipo II era sufficientemente resistente per sopportare i carichi 
occlusali di ricostruzioni più complesse tipo onlay; Il tipo III veniva indicato per 
corone totali e protesi parziali fisse, il tipo IV per protesi parziali rimovibili.  
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Tutte queste leghe erano principalmente a base d’oro con minime differenze di 
composizione tra loro (per lo più nella quantità di rame, argento, palladio). 
La lega più comune era il tipo III con una composizione approssimativa di 75% 
d’oro, 10% argento, 10% rame, 3% palladio e 2% zinco. Le leghe per metallo 
ceramica venivano distinte per la necessità di un intervallo di fusione idoneo 
all’applicazione della ceramica (tipiche temperature di cottura tra 870°-1370°C). 
Tutte le leghe auree precedentemente descritte possedevano infatti 
temperature di fusione massime di 950°C assolutamente inferiori a quanto 
necessario per l’applicazione delle comuni ceramiche dentali; esse inoltre 
contenevano rame o argento che davano problemi di colorazione nella 
ceramica durante la cottura. 
Confrontate al tipo III (per corone totali fuse) esse contenevano maggiore 
quantità di palladio per aumentare le temperature di fusione (prossime a 
1150°C), minori quantità di rame per ridurre la flessibilità e molti laboratori 
eliminarono del tutto l’argento per evitare il rischio di colorazione verdastra nella 
ceramica. Anche se già venivano proposte le leghe Ni-Cr per metallo-ceramica, 
il loro impiego non era diffuso quanto oggi. Queste si differenziavano dalle 
leghe Ni-Cr per protesi rimovibili per l’assenza di carbonio.  
 
Tab.2: Composizione e proprietà fisiche di alcune leghe per met/cer  
            (Specifica ANSI/ADA N° 38)  ( Wataha J, 2002) 













  1 
  2 
  3 
  4 
 
  5 
  6 
 
85             1              6 
50                           40 
52                           28 
30           65 
Ni or Co         Cr           C 
68 Ni          15           0,1 
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In generale, fino al 1975 la maggior parte delle leghe per protesi era a base 
d’oro e la nomenclatura risultava piuttosto semplice; le leghe venivano 
principalmente distinte  in “preziose” o “non preziose”.  Quando il prezzo dell’oro 
aumentò considerevolmente venne introdotta una terza categoria più 
competitiva di leghe principalmente a base di palladio dette “semipreziose”. Tali 
definizioni, nonostante l’ampia diffusione, vengono oggi scoraggiate poiché non 
distinguono le caratteristiche fisico-chimiche dei materiali. 
 
Negli ultimi 25 anni molti fattori hanno modificato l’impiego delle leghe per 
protesi.  
Primo fra tutti il fattore economico dettato dal prezzo dell’oro, marginalmente 
superato dall’uso di leghe a basso contenuto d’oro, più economiche e più stabili 
nel prezzo. Conseguentemente negli anni 80-90 si svilupparono le leghe ad alto 
contenuto di palladio, allora poco costoso; dato l’aumento del suo prezzo negli 
ultimi 5-6 anni, si sono prodotte leghe a minor contenuto di palladio.  
Il secondo importante fattore che ha influenzato lo sviluppo di queste leghe è 
stata la ricerca di migliori proprietà fisiche, in particolare il modulo di elasticità 
elevato è importante per le ricostruzioni metallo ceramiche in quanto ogni 
flessione della sottostruttura metallica può provocare la frattura dello strato 
ceramico soprastante   per la sua intrinseca fragilità. Se per una corona singola 
o ponti brevi una lega d’oro possiede un modulo di elasticità  sufficiente a 
prevenire tali flessioni, in un ponte esteso un modulo di elasticità di 90 GPa non 
è assolutamente adeguato per prevenire l’insuccesso clinico.  
 
Altri importanti fattori sono la resistenza alla corrosione e la biocompatibilità.  
Negli ultimi 15 anni l’attenzione riguardo il potenziale danno biologico dovuto al 
rilascio di alcuni elementi metallici nel corpo umano ha scatenato 
periodicamente la diffusione di molti timori, spesso infondati, nell’opinione 
pubblica. Anche senza evidenze scientifiche riguardo complicanze severe 
(eccetto le reazioni allergiche in alcuni individui, Garau V et al., 2005) sono 
quindi cresciute le richieste di leghe prive di elementi ritenuti dannosi (negli anni 
43  
 
‘90 per esempio esplose in Germania un panico irrazionale nei confronti del 
palladio). 
L’evoluzione e l’introduzione di nuovi tipi di leghe odontoiatriche non è quindi 
avvenuta senza problemi tecnici, sia per i laboratori che per i dentisti: difficoltà 
di fusione, rifinitura, mascheramento del colore per esempio, ed anche di fronte 

































La microstruttura di una lega è importante per le sue caratteristiche fisiche e 
conseguentemente influenza le proprietà cliniche: è stato osservato che le 
leghe auree da fusione che hanno una microstruttura a granulometria più fine 
presentano migliori proprietà di resistenza ed allungamento a sforzi di trazione, 
mentre non vengono influenzati la durezza e lo snervamento. 
La misura dei grani viene determinata da numerose variabili come la velocità di 
raffreddamento allo stato solido della lega e la presenza di elementi affinanti 
nella sua composizione; molti produttori a tal scopo impiegano minime quote 
(circa 50 ppm) di iridio o rutenio nelle leghe d’oro; una percentuale più elevata 
di rutenio viene usata invece nelle leghe ad alto contenuto di palladio. Poiché 
tali elementi possiedono un elevato punto di fusione (2410°C per l’iridio e 
2310°C per il rutenio) essi rimangono allo stato solido quando la lega fonde ed 
agiscono come nuclei attorno cui i grani crescono mentre la lega raffredda.  
In generale per una lega dentale è desiderabile una granulometria  di   30µ  o 
inferiore (Anusavice KJ, 1996). 
I produttori inoltre hanno preferito nel tempo orientarsi sulle leghe a fase 
singola: esse infatti risultano essere più manipolabili in laboratorio, hanno 




Le leghe con carico di snervamento oltre 300 MPa sono sufficientemente 
resistenti alle sollecitazioni intraorali nella maggior parte delle situazioni cliniche 
(tipico sito di fallimento  si riscontra tra elementi di protesi fisse estese). 
La durezza della lega deve essere sufficiente a resistere alle forze occlusali ma 
senza danneggiare gli elementi dentari naturali antagonisti.  
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Generalmente una lega con durezza Vickers inferiore a 125 Kg/mm2 va incontro 
ad usura, mentre se è superiore a 340 Kg/mm2 (durezza dello smalto) rischia di 
ledere gli antagonisti.  
Il modulo di elasticità per leghe di protesi deve essere elevato specialmente 
nelle ricostruzioni in metallo ceramica dove ogni flessione causerebbe una 
frattura della ceramica.  
I moduli di elasticità per leghe a base d’oro o palladio sono generalmente 
compresi tra 90 e 120 GPa; tali valori non sono sufficienti in caso di ponti lunghi 
o protesi rimovibili, ove risultano appropriati i moduli di elasticità di 180-230 
GPa delle leghe Cr-Co o Ni-Cr (Moffa JP et al., 1973). 
 
Corrosione e biocompatibilità 
 
La resistenza a corrosione di una lega è di fondamentale importanza per il 
successo protesico: essa può ledere all’estetica, compromettere le proprietà 
fisiche o produrre irritazione biologica. La corrosione infatti si traduce in un 
duplice effetto: il danno superficiale ed il rilascio ionico; si tratta di un fenomeno 
complesso ed è impossibile predirne il comportamento solo sulla base della 
composizione della lega. La presenza di più fasi o alte percentuali di metalli non 
nobili, aumentano il rischio di corrosione. Tale fenomeno può rendersi visibile 
se di entità severa, ma spesso il rilascio di elementi continua per mesi o anni a 
livelli molto bassi senza poter esser osservato ad occhio nudo, 
compromettendo anche la biocompatibilità. La biocompatibilità delle leghe 
odontoiatriche è infatti oggetto di numerosi studi, dato l’intimo contatto di questi 
materiali con i tessuti orali per tempi lunghi. Wataha nel ’98 ha valutato il rilascio 
di elementi da diverse leghe dentali da fusione in colture cellulari per 10 mesi 
(Wataha J e Lockwood PE, 1998). Già studi precedenti hanno osservato come 
nelle leghe Ni-Cr e Co-Cr gli elementi rilasciati diminuiscano nel tempo. Wataha 
considera il comportamento di 8 leghe (a base d’oro, a base di palladio e Ni-Cr). 
Lo studio si ferma alla valutazione a 10 mesi poiché era stato osservato che 
oltre tali tempi il rilascio di elementi diveniva stabile; in nessuna lega tuttavia si 
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fermava del tutto. Gli stessi elementi venivano rilasciati in modo diverso in base 
al tipo di lega ed indipendentemente dalla quantità in cui erano presenti.  
Per esempio, nella lega Au-Pd il rilascio totale di Zinco dopo 10 mesi (300 
giorni) ammontava a circa 20µg/cm2, nella lega Pd-Ag circa 12µg/cm2 e soltanto 
3µg/cm2 nella lega Ag-Pd; tali differenze risultarono statisticamente significative.  
Situazioni condizionanti tale fenomeno sono stati riconosciuti nell’acidità 
circostante (tra cui quella della placca se presente e se persistono condizioni 
favorenti il suo ristagno) e nell’usura (da masticazione o parafunzione). 
Relativamente alle leghe auree Sjögren nel 2000 conferma il prevalente rilascio 
da parte di alcune leghe di Zn (aggiunto come elemento ossidabile) e di Cu 
(aggiunto per migliorare la durezza). Considerando tuttavia tre diversi tipi di 
test, sia le leghe che le ceramiche dentali risultavano non citotossiche o 
debolmente citotossiche (alcune leghe non nobili) (Siogren G et al., 2000).  
 
Estetica e adesione 
 
Nell’impiego per ricostruzioni metallo-ceramiche fattori importanti sono il colore 
e lo spessore dell’ossido della lega.  Le leghe ad elevato contenuto d’oro 
producono un ossido chiaro facilmente mascherabile con lo strato opaco della 
ceramica, mentre leghe a base di nichel, argento, cobalto tendono a produrre 
ossidi grigio scuri che richiedono spesse stratificazioni ceramiche per ottenere 
un buon risultato estetico. Le leghe a base di nichel e cobalto inoltre producono 
ossidi molto spessi per la facilità con cui gli elementi contenuti si ossidano 
durante l’iniziale procedura di ossidazione (storicamente e scorrettamente 
definita “degassificazione”) prima di cuocere lo strato opaco; per controllare lo 
spessore dell’ossido, a queste leghe viene aggiunto il berillio; questo elemento 
offre anche altri vantaggi: affina la grana, abbassa la temperatura di fusione 
della lega e ne aumenta la fluidità migliorando la colabilità. Il contenuto di 
berillio ha suscitato tuttavia numerose perplessità riguardo il suo potenziale 
effetto nocivo sulla salute degli operatori durante la lavorazione dell’armatura 
metallica per inalazione delle polveri durante la rifinitura e  la molatura. A causa 
del suo potenziale patogenetico, Bezzon nel 2001 ha voluto determinare 
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l’importanza dell’uso del berillio nelle leghe Ni-Cr valutandone i vantaggi a 
scapito dei rischi implicati. Sono state confrontate quindi due leghe Ni-Cr 
commerciali senza berillio (Vera Bond II e Wiron 99), una lega sperimentale Ni-
Cr senza berillio con l’aggiunta di Nb e/o Mo, ed una lega Ni-Cr contenente 
1,1% di Be, sia da un punto di vista della resistenza del legame con la ceramica 
che della lavorabilità (durezza e colabilità).  
Non si riscontrarono differenze statisticamente significative tra le leghe 
commerciali prive di berillio e la lega contenente tale elemento, dimostrando 
l’inutilità del rischio implicato dall’uso del berillio date le buone performance 
delle formulazioni di più recente introduzione (Bezzon OL etr al., 2001).  
Eftekhari nel 2003 ha valutato l’effetto del berillio sulla corrosione, studiando il 
comportamento di una lega Ni-Cr-Mo con diverse quantità di Be prima e dopo 
l’impiego in ambiente orale (in soluzione di saliva artificiale). I risultati 
dimostrarono che il berillio aumenta la corrosione e la rugosità superficiale della 
lega (Eftekhari A, 2003).  
Le leghe a base d’oro o palladio producono ossidi più sottili ed è necessario 
aggiungere elementi ossidabili come stagno, indio, gallio, zinco o altri per 
promuovere la formazione dell’ossido e stabilire il legame con la ceramica. La 
scelta dei costituenti in grado di formare gli ossidi nella lega viene fatta in modo 
che le velocità di dissoluzione degli ossidi metallici nella porcellana siano 
sufficientemente lente da evitare la completa dissoluzione dello strato d’ossido 
durante i cicli di cottura del restauro. A tal scopo queste leghe vengono 
generalmente tenute alla temperatura di ossidazione per alcuni minuti, gli 
elementi descritti presenti in piccole quantità migrano verso l’interfaccia ove si 
ossidano e formano legami covalenti o ionici attraverso l’interfaccia stessa 




Se due materiali accoppiati (metallo e ceramica) hanno coefficienti di 
espansione termica differenti e sono sottoposti ad un ciclo termico, si 
svilupperanno inevitabili stress residui. Specificatamente se lega metallica e 
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ceramica vengono unite assieme ad alta temperatura (temperatura di cottura o 
sinterizzazione della ceramica) e la ceramica contrae meno della lega, durante 
il raffreddamento nella ceramica permarrà uno stato di compressione alla 
temperatura ambiente. Ciò è auspicabile per rafforzare il legame con il metallo.  
È preferibile pertanto scegliere una ceramica con un coefficiente di dilatazione 
termica che sia lievemente inferiore a quello della lega (Craig RG et al, 2004). 
Generalmente la maggior parte delle leghe hanno coefficienti compresi tra 13,5 
e 17 x 10-6 /°C e le ceramiche dentali tra 13 e 14 x 10-6/°C (quasi mai si 
discostano le ceramiche sostanzialmente da questo intervallo).  
È importante tuttavia che questa differenza non sia eccessiva (Wataha J, 2002): 
è stato stimato da Fairhurst e Anusavice nel 1980 che risulta ottimale una 
differenza tra i coefficienti di espansione termica di 0,5 x 10-6 /°C.  
A questi autori infatti viene riconosciuta l’introduzione del concetto di indice di 
“compatibilità” del sistema metallo-ceramica (Dehoff PH e Anusavice KJ, 1998).  
Il concetto di compatibilità termica è comunque molto complesso e non di per 
sé sufficiente a predire il comportamento di un particolare sistema metallo-


















5.4   Leghe odontoiatriche disponibili oggi 
 
 
Oggi le leghe odontoiatriche vengono classificate secondo due distinti criteri: la 
composizione e le proprietà fisiche. 
Poiché le leghe nel tempo non furono più principalmente a base d’oro, l’ADA 
introdusse nel 1984 uno schema che comprendesse le nuove composizioni, 
distinguendo le leghe come molto nobili, nobili e prevalentemente di metalli di 
base, in relazione alla quantità d’oro o altri metalli nobili contenuti (tab.3) 
Le proprietà meccaniche delle leghe sono state quindi classificate in base al 
carico di snervamento (0,2%-MPa) ed allungamento (%) indipendentemente 
dalla composizione (tab.4). 
 
 
Tab.3 Classificazione ADA composizione: 
Lega                                                         Composizione (in peso) 
Molto nobile                                              contenuto d’Au ≥ 40%                       
                                                                 contenuto di metalli nobili ≥ 60%  
Nobile                                                       metalli nobili ≥ 25% 
Prevalentemente metalli di base              metalli nobili ≤ 25% 
 
 
Tab.4  Classificazione ADA proprietà fisiche: 
 Tipo 
ADA                         
Durezza     indicazioni cliniche                               snervamento     allungamento% 
     I                 soft                 basso stress,                                 <140MPa                           18 
                                              non contatti occlusali, inlays    
    II                 medium          onlays e inlays                               140-200MPa                      18    
    III                hard                corone e piccoli ponti                    201-340MPa                      12 
    IV                extra-hard      protesi fisse estese,                      >340MPa                            10 
                                              protesi parziali rimovibili                   
50  
 
È stato inoltre sviluppato il sistema Identalloy, che prevede certificati indicanti la 
composizione della lega, il produttore, nome, classe ADA di appartenenza 
(secondo ta.3).  
 
     
 
Tab.5: Intervalli di fusione delle principali leghe odontoiatriche 
 

























             905-960   
             880-930 
            1145-1270   
1185-1230  
 990-1045   
1160-1270 
            1330-1390 
            1250-1310  

















Leghe ad elevato contenuto di metalli nobili 
 
Queste leghe hanno per definizione almeno il 40% in peso d’oro ed il 60% di 
elementi nobili nella loro composizione. 
Si distinguono comunemente 3 sottoclassi:  
-leghe oro–platino per corone totali fuse o metallo ceramica; possono contenere 
Zn o Ag come indurenti e sono spesso polifasiche. Sono state inizialmente 
sviluppate come alternative prive di palladio agli inizi anni ’90. 
-leghe oro-palladio  stesse indicazioni delle precedenti ma più spesso scelte per 
metallo ceramica, difficilmente contengono argento ma piuttosto stagno, indio, 
gallio come ossidanti per promuovere il legame con la ceramica.    
-leghe oro-rame-argento-palladio   vengono usate esclusivamente per corone 
totali fuse in quanto hanno un intervallo di fusione troppo basso per applicazioni 
in metallo ceramica ed il rame e l’argento danno le problematiche di tipo 
estetico nella porcellana già citate. 
 
Le proprietà di queste leghe sono favorevoli ad un’ottima lavorabilità ma 
nessuna di esse possiede un elevato modulo elastico. Molte sono a fase 
singola (i sistemi oro-palladio-zinco sono un’eccezione per esempio); quando il 
contenuto di palladio o platino è superiore al 10% l’intervallo di fusione 
generalmente è più alto e le leghe sono di color bianco. La corrosione è 
generalmente bassa ma può essere più alta se sono presenti più fasi. 
 
Tab.6   Composizione e proprietà delle principali leghe “molto nobili” 
  
                   elementi              modulo el.       Durezza Vickers          snervamento        Coef.di esp.term. 
                   contenuti %             (GPa)                (kg/mm2)                  (MPa, O,2%)               (x10-6/°C) 
 Au-Pt         Au 85, Pt 12             65-96                165-210                       360-580                          14,5 
                   Zn 1, Ag(variabile)        
 Au-Pd        Au 52, Pd 38               105                    280                             385                              14,3 
                   In 8,5, Ag(variabile) 
 Au-Cu-       Au 72, Cu 10               100                    210                             450                               ---      
 Ag-Pd        Ag 14, Pd 3  
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Leghe nobili   
 
Non è specificato il contenuto d’oro ma devono contenere almeno il 25% di 
metalli nobili. Questo è un gruppo di leghe alquanto eterogeneo comprendendo 
sistemi a base d’oro, palladio e argento. 
 
Vengono generalmente distinte tre sottoclassi: 
leghe oro-rame-argento-palladio, contengono meno oro delle corrispondenti 
leghe “molto nobili” mentre solitamente aumenta la quantità di Ag e Cu; queste 
leghe sono sempre monofasiche tuttavia le loro basse temperature di fusione 
non le rendono idonee all’impiego nella metallo-ceramica. 
 
Leghe palladio-rame, vengono usate per corone totali fuse o metallo ceramica; 
contengono frequentemente gallio che abbassa i limiti dell’intervallo di fusione, 
può provvedere ad aumentare l’adesione della ceramica e a rafforzarne il 
legame (Rosenstiel et al., 1992). Il contenuto in rame può provocare fenomeni 
di distorsione durante la cottura della ceramica ma un buon laboratorio può 
usare tali leghe con successo adottando i dovuti accorgimenti. Sono quasi 
sempre polifasiche e la corrosione può dipendere dalla specifica composizione 
e manipolazione della lega. I moduli di elasticità di queste leghe sono i più 
elevati tra i sistemi a base d’oro e palladio.  
 
Leghe palladio-argento,  (o Ag-Pd) sono molto diverse tra loro, variando da 
sistemi con solo il 26% in peso di palladio e più del 60% d’argento, a leghe con 
il 60-70% di palladio ed il 20% circa d’argento. A causa di questa variabilità 
nelle formulazioni la corrosione è altrettanto diversa tra le diverse sottoclassi di 
questo gruppo, tendendo ad aumentare nelle composizioni ad elevato 
contenuto d’argento. Queste leghe sono tipicamente polifasiche e possono 
essere impiegate nella metallo-ceramica se la colorazione verdastra data 
dall’argento può essere controllata per l’applicazione della ceramica.  
I produttori spesso aggiungono circa 1% d’oro in queste leghe ma con minimi 
effetti sulle proprietà fisiche.  
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Le leghe nobili possono essere di color giallo ma più spesso bianco (in 
relazione al contenuto di palladio). Sono generalmente molto resistenti con 
buona durezza e moderato modulo d’allungamento. Il modulo di elasticità è più 
elevato rispetto alle leghe ad elevato contenuto di metalli nobili ma comunque 
notevolmente più basso delle leghe non nobili. In generale la corrosione è 
variabile a seconda della microstruttura  e del contenuto di rame o argento 
(Sjogren G et al., 2000). 
Le leghe con durezza > 250 Kg/mm2 presentano difficoltà nelle procedure di 
rifinitura dell’armatura. 
 
Tab. 7 Composizione e proprietà delle principali leghe nobili: 
 
                         elementi         modulo el.       Durezza Vickers        snervamento       Coef.di esp.term. 
                       contenuti  %        (GPa)                 (kg/mm2)                 (MPa, O,2%)               (x10-6/°C) 
Au-Cu-          Au 45, Cu 15,         100                        250                            690                               --- 
Ag-Pd           Ag 25, Pd 5            
Pd-Cu-Ga     Pd 79, Cu 7,           127                        280                             580                            14,2 
                     (Ga 6, variabile) 
Pd-Ag           Pd 61, Ag 24,         125                        275                             620                            14,6 
                     (Sn 8, variabile)             
Ag-Pd          Ag 66, Pd 23,           93                         230                             400                              --- 
                    (Au 2, variabile)                  
 
Tab.8 Leghe per ceramica ISO 9693  
 
Leghe ad alto contenuto aureo             oro > 85%, metalli nobili > 90% 
Leghe a medio contenuto aureo             oro > 50%, palladio > 30% 
Leghe a basso contenuto aureo             oro 10-50% palladio > 30% 
Leghe a base di palladio e argento         palladio 60%, argento 30% (in media) 






Leghe di metalli di base 
 
Contengono meno del 25% di metalli nobili secondo la classificazione ADA, ma 
in  pratica non ne contengono affatto.  
Vengono distinte tre sottoclassi: 
leghe nichel-cromo, possono contenere > 20% Cr, < 20% Cr senza Be, < 20% 
Cr con 1-2% Be. L’ultimo sottogruppo è molto comune negli Stati Uniti mentre le 
leghe prive di berillio sono più diffuse in Europa ed in Giappone. Il berillio viene 
aggiunto per abbassare le temperature di fusione in modo da agevolare la 
colata di queste leghe (come già descritto anche per il gallio) ma peggiorando la 
corrosione (Eftekhari A, 2003); è stato inoltre osservato il rilascio di Ni da parte 
di queste leghe (implicato nell’insorgenza di fenomeni allergici) se mantenute in 
ambiente acido, condizioni in cui le leghe nobili e molto nobili dimostrano un 
comportamento nettamente migliore (Wataha JC et al., 1998). Possono 
contenere o meno lo 0,1% di carbonio migliorando la durezza della lega; nelle 
situazioni cliniche ove siano indicati  elevati modulo di elasticità, durezza o 
resistenza è pertanto preferibile scegliere una formulazione contente il 
carbonio.  
Le leghe cromo-cobalto contengono almeno il 60% di cobalto ed il 30% di Cr e 
sono sempre polifasiche. Spesso è presente il carbonio come indurente. 
Possono essere utilizzate in protesi fissa anche per metallo ceramica ma più 
frequentemente vengono impiegate in Europa per protesi rimovibili scheletrate. 
Tra queste leghe, le composizioni contenenti Mo offrono migliori proprietà 
meccaniche e resistenza alla corrosione rispetto a quelle contenenti Ni 
(Matkovic T et al., 2004). 
Le leghe di titanio  infine vengono proposte sia per protesi fisse che rimovibili.  
Le iniziali problematiche di legame alla ceramica (a causa degli spessori 
dell’ossido eccessivi) appaiono oggi superate, dimostrando una buona 
adesione degli ossidi al substrato metallico sufficiente a garantire un’adeguata 
adesione della ceramica (valori rilevati mediante test flessione a tre punti 
paragonabili a leghe Ni-Cr, Ylmaz H e Dincer C, 1999); tuttavia la diffusione di 
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queste leghe è ostacolata dalle difficoltà di fusione e lavorazione per i 
laboratori.   
Vengono proposti sistemi CAD-CAM per produrre le sottostrutture metalliche 
per restauri in titanio-ceramica di elementi singoli e ponti di più elementi (Samet 
N et al., 1995).   
 
In generale le leghe non nobili hanno proprietà meccaniche superiori rispetto 
alle leghe nobili, i loro moduli di elasticità sono pressoché doppi rispetto ai più 
alti delle altre categorie e la loro durezza Vickers può superare i 400 kg/mm2 se 
è presente il carbonio. Esse comunque presentano alcuni svantaggi: elevata 
corrosione in ambiente acido (Wataha JC et al., 1998), difficoltà alla rifinitura e 
lucidatura, produzione di ossidi spessi e scuri, temperature di fusione molto 
elevate che rendono difficile l’ottenimento di un appropriato adattamento 
marginale. 
 
Tab. 9 Composizione e proprietà delle principali leghe non nobili:  
 
                 elementi        modulo el.        Durezza Vickers         snervamento       Coef.di esp.term. 
               contenuti %        (GPa)                    (kg/mm2)                (MPa, O,2%)                  (x10-6/°C) 
Ni-Cr-Be    Ni 77, Cr 13,          192                         350                            825                          15             
                   Be 2, C 0,1 
Ni-Cr          Ni 65, Cr 23,          205                         180                            330                          14     
(Cr>20%)   no C (variabile) 
Ni-Cr          Ni 69, Cr 16,          159                         350                            310                          14,4     
                   no C (variabile) 
Co-Cr         Co 56, Cr 25,         159                         390                            310                          15,2 












La comprensione dei meccanismi del legame è fondamentale per ottenere il 
successo delle ricostruzioni metallo-ceramiche. Seppure molte teorie e concetti 
siano stati proposti negli anni per raggiungere e spiegare le forze di legame 
ottenibili dai materiali attuali, molti punti rimangono ancora oscuri.   
È ormai provato che queste ricostruzioni, se opportunamente progettate e 
costruite, sono ampiamente in grado di sostenere le forze masticatorie e 
l’insuccesso viene per lo più ricondotto ad una errata scelta dei materiali o 
cattiva loro manipolazione.  
L’accurata misurazione della forza di legame all’interfaccia ha suscitato 
innumerevoli questioni tra i vari autori a causa della complessità dei 
meccanismi coinvolti difficilmente interpretabili nel design di un unico test. Negli 
anni pertanto la valutazione del legame è stata realizzata attraverso vari test e 
loro interpretazione correlando i risultati alla situazione, per giungere alla 
standardizzazione delle prove per met/cer secondo normativa ISO nel 1996.  
Il primo “pull-through shear strength test” per metallo-ceramica  fu progettato da 
Shell e Nielsen negli anni ’60. Essi testarono una lega d’oro, una di platino ed 
una lega nobile sperimentale chimicamente modificata con l’aggiunta controllata 
di alcuni elementi di metalli base. Le leghe vennero inoltre valutate secondo 
diverse texture di superficie. Gli autori rilevarono che effettivamente l’aggiunta 
di elementi ossidabili incrementava il legame mentre la rugosità di superficie lo 
influenzava minimamente. Dai loro risultati, conclusero che 
approssimativamente un terzo della forza di legame veniva dalle forze di Van 
der Waal’s e due terzi dai legami chimici (Hammad IA e Talic YF, 1996).  A loro 
quindi viene riconosciuta l’introduzione della teoria della natura chimica del 
legame, dell’importanza dell’ossigeno durante la cottura e della formazione 
degli ossidi e della presenza di alliganti nelle leghe d’oro per incrementare la 
forza di legame (Uusalo EK et al., 1987).   
Accanto allo sviluppo di leghe auree modificate, vennero introdotte e studiate le 
leghe allora definite semipreziose e non preziose e proposti diversi trattamenti 
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di superficie (lavorazione, rifinitura, sabbiatura, agenti leganti) in grado di 
influenzare favorevolmente l’adesione della ceramica.  
Moffa nel 1973 ottenne buoni risultati con due leghe “non preziose”, 
paragonabili ai sistemi oro-ceramici (Moffa JP et al., 1973).   
Lubovich  nel 1977 volle accertare che il legame di un congruo numero di leghe 
non preziose fosse comparabile alle leghe d’oro, confrontò il legame di due 
ceramiche allora introdotte con i diversi sistemi di leghe (preziose-
semipreziose-non preziose) considerando le tecniche di preparazione di 
superficie raccomandate dai produttori (Lubovich RP e Goodking RJ, 1977).  Fu 
adottato il pull-through test secondo Shell e Nielsen e l’analisi al SEM sia delle 
superfici delle leghe  preparate prima dell’applicazione della ceramica sia dei 
campioni in lega non preziosa dopo il distacco della ceramica ad elevati e bassi 
valori di adesione.  
La migliore rugosità di superficie (osservata al SEM), cui corrisposero i migliori 
valori di adesione, fu riscontrata sui campioni di una lega semipreziosa (Ag-Pd) 
ed una non preziosa (Ni-Cr) trattati con sabbiatura con ossido d’alluminio 50µm. 
Le immagini al SEM dimostrarono diversi gradi di rugosità superficiale derivanti 
dall’abbinamento di varie procedure di rifinitura alla sabbiatura ma tutti di grado 
minore rispetto alla sola sabbiatura e con assenza di particelle ceramiche 
rimaste adese. Al contrario, ad elevati valori di adesione, si poterono osservare 
ampie superfici metalliche rimaste ricoperte di ceramica.   
Tuttavia gli autori conclusero che in media le leghe non preziose presentavano 
valori di adesione più bassi rispetto alle leghe preziose, per cui il trattamento 
superficiale e quindi la ritenzione meccanica assumevano un aspetto 
preponderante nella generazione delle forze di legame. 
Warpeha e Goodkind nel 1976 valutarono la resistenza dei restauri metallo 
ceramici considerando anche la forma dell’armatura metallica oltre che i 
trattamenti superficiali.  Emerse quindi l’importanza di evitare angoli acuti nel 
supporto metallico (e quindi nella preparazione) ove si possano concentrare gli 
stress determinando zone di minor resistenza. Inoltre i design con diversi 
spessori di ceramica dimostrarono maggior debolezza,  da cui la necessità di 
spessori il più possibile uniformi. Anche questi autori sottolinearono l’importanza 
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di aumentare la  bagnabilità di superficie con la sabbiatura per favorire il 
legame. Infine valutando l’azione dell’applicazione di agenti leganti (fin dalla 
loro prima introduzione e a tutt’oggi molto discussi), questi furono ritenuti 
ininfluenti sulla resistenza dei manufatti finiti (Warpeha WS e Goodkind RJ, 
1976).  
Nel 1982 Moffa valutò l’importanza dell’ossidazione per le leghe auree: 
impiegando ancora il test di Shell e Nielsen, fu analizzata la forza di legame tra 
una porcellana ed una lega d’oro impiegando diversi cicli d’ossidazione e senza 
ossidazione. I risultati migliori nel caso esaminato si ottennero con un ciclo di 
ossidazione a 1040°C per 10 minuti senza l’uso di vuoto (per “vuoto” si intende 
una pressione inferiore a quella atmosferica, pari a circa 0,07MPa, ovvero 700 
millibar, Murakami L et al., 1990) concludendo che per le leghe preziose fosse 
importante operare a pressione atmosferica per ottenere rapidamente 
un’ossidazione ottimale ai fini del legame con la ceramica, mentre nuoceva 
all’adesione una prolungata permanenza a temperature elevate (Dent RJ et al., 
1982). 
Negli anni ’80 la metallo ceramica viene ormai ritenuta la tecnica predominante 
in protesi fissa e contemporaneamente si diffondono le leghe non nobili, 
proposte, grazie agli elevati moduli di elasticità, per ricostruzioni estese oltre 
che per il basso costo; la ricerca si impegna quindi a risolvere e superare le 
problematiche emergenti dal loro impiego ed in particolare nel legame con la 
ceramica (Murakami L et al., 1990; Wu Y et al., 1991); assunta ormai 
l’importanza della rugosità di superficie sull’adesione,  Daftary nel ’86 esamina 
l’effetto di diversi tipi di trattamento superficiale per alcune leghe vili 
considerando anche la mordenzatura oltre la comprovata sabbiatura: le 
differenze risultarono significative tra materiali diversi indipendentemente dal 
pretrattamento subito, concludendo che i produttori dovrebbero sviluppare 
protocolli di lavorazione  in relazione al tipo di lega per l’applicazione della 
ceramica (Daftary F e Donovan T, 1986).  
L’ipotesi che la mordenzatura elettrolitica delle superfici di metalli di base possa 
essere usata per favorire il legame con la ceramica viene testata da Murakami 
nel ’90 su una lega Ni-Cr e su una lega Co-Cr abbinando diverse procedure di 
59  
 
ossidazione. Egli concluse che la mordenzatura elettrolitica inficiava il legame 
con entrambe le leghe, senza differenze significative, sottolineando invece 
l’importanza dei cicli di ossidazione, come già Moffa aveva osservato per le 
leghe auree (Dent RJ et al., 1982), non soltanto per la formazione dello strato 
d’ossido ma anche per l’eliminazione di impurità e riduzione delle bolle derivate 
dalla fusione (Murakami L et al., 1990; Wu Y et al., 1991). I lavori fin qui 
considerati non facevano riferimento ad un “bond test” standardizzato per 
metallo-ceramica, in quanto i diversi autori polemizzavano sulla predicibilità 
clinica dei test in vitro sino ad allora proposti (Anusavice KJ et al., 1980); 
seppure il test flessione a tre punti fosse stato raccomandato dall’ADA 
(American Dental Association Council on Dental Material Devices) già dal 1981, 
per la facilità di preparazione dei campioni ed agevolando la comparazione tra i 
risultati ottenuti in diversi studi, applicato e promosso da Schwickerath in quegli 
anni, soltanto dagli anni ’90 questo test trova  diffusione d’applicazione (Lenz J 
et al., 1995)  per giungere alla standardizzazione ISO [1]: da una serie di 
esperimenti con provini di varie dimensioni e diverse combinazioni di materiali, 
Schwickerath aveva infatti concluso che le dimensioni appropriate per la 
valutazione del sistema metallo-ceramica erano le seguenti:  
-    distanza tra i supporti:        20 mm 
- larghezza del provino:           3 mm 
- spessore del metallo:         0,5 mm 
- spessore del rivestimento:    1 mm 
- lunghezza del rivestimento:  8 mm  
Secondo Schwickerath queste dimensioni consentivano di massimizzare la 
probabilità di un distacco che coinvolgesse solo l’interfaccia metallo-ceramica, 
minimizzando il rischio di una rottura dovuta a una cricca originatasi sulla 
superficie del rivestimento. 
Si noti che i valori degli spessore di metallo e ceramica non si discostano troppo 
dalle dimensioni reali delle ricostruzioni protesiche. 
Per calcolare gli effetti di tutte le variabili coinvolte nella valutazione del test di 
flessione su tre punti (modulo di elasticità della lega, dimensioni effettive dei 
campioni, stress applicati nelle prove), Lenz (Lenz J et al., 1995) utilizzò il 
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metodo degli elementi finiti (FEM, un sistema teorico avanzato per la 
determinazione delle tensioni e delle deformazioni in strutture con forme 
complesse) con un software appositamente realizzato. 
Nel ’91 Wu e Moser valutarono i temi già affrontati da Murakami, legame tra 
diverse leghe Ni-Cr e Co-Cr  e ceramica  considerando diversi parametri di 
ossidazione delle leghe, utilizzando  il test  flessione a tre punti e l’analisi al 
SEM. I valori di adesione più bassi corrispondevano alla lega Ni-Cr senza Be e 
senza trattamento ossidante (6,92 N), che venivano migliorati dalla presenza 
del Be nella composizione della lega (10,49 N) e ancor più dall’uso di un agente 
legante  (13,23 N). Con opportuni cicli d’ossidazione tali valori risultavano 
ancora aumentati (Ni-Cr con Be + trattamento ossidante + agente legante: 
14,01N). Per le leghe Co-Cr invece i migliori valori si ottennero con un apposito 
trattamento ossidante raccomandato dai produttori (14,75N) più che 
dall’impiego di agenti leganti (13,56 N).  
Anche da questo studio risultò che trattamenti termici prolungati possono 
nuocere al legame specie nelle leghe Co-Cr; per quanto riguardava le leghe Ni-
Cr, il Be dimostrò effettivamente di migliorare la formazione dello strato d’ossido 
ma  non risultarono differenze statisticamente significative nei valori della forza 
di legame; al contrario, l’impiego di un agente legante (composto da Al 9%, Si 
36%, K 10%, Au 29,4%, Zr 15,65%) migliorò il legame in modo statisticamente 
significativo: Si e Zr potevano migliorare l’adesione dell’ossido al metallo ed  Al 
e Zr potevano modificare i meccanismi di crescita dello strato d’ossido inibendo 
la formazione dell’ossido di cromo responsabile di porosità nello strato stesso 
con diminuzione dell’adesione dell’ossido al metallo. 
Un altro aspetto critico nel successo di un restauro metallo-ceramico, è 
l’applicazione dello strato “opaco” di ceramica, il primo in contatto con il metallo 
che va a formare l’interfaccia ove si esprime la forza di adesione, mascherando 
il colore del metallo stesso ed impartendo la giusta sfumatura per gli strati 
successivi destinati a realizzare il risultato estetico.  
L’applicazione dell’opaco in un unico strato era diffusa nei laboratori, in quanto 
l’utilizzo di più strati, richiedendo più cicli di cottura, riduceva la produttività del 
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laboratorio. In realtà divenne popolare l’applicazione “pluristratificata” dell’opaco 
in quanto in grado di garantire miglior copertura delle imperfezioni del metallo.  
Diversi studi cercarono inoltre di valutare l’effetto sul legame di queste 
metodiche. Secondo Jochen considerando l’applicazione a pennello (altre 
tecniche più sofisticate come l’applicazione a spray sono in grado di dare 
spessori più uniformi e con meno porosità ma sono meno diffuse nei laboratori) 
di uno o due strati di opaco non dava differenze significative sulla forza di 
legame per le leghe Ag-Pd; tuttavia si osservava una tendenza a migliorare i 
valori di adesione con l’applicazione di un solo strato nonostante fosse 
consigliato il comportamento opposto (Jochen DG et al., 1990). La stessa 
conclusione fu confermata in uno studio successivo (Rake PC et al., 1995) 
considerando la forza di legame tra una ceramica e tre diverse leghe (Au-Pt-Pd, 
Au-Pd senza Ag, Ni-Cr con Be): risultò ininfluente l’ applicazione di uno o più 
strati di opaco anche con diverse metodiche mentre si evidenziò l’importanza 
dei trattamenti ossidanti delle leghe. 
Lo studio di Hammad IA e Sheldon S.R. non evidenziò problematiche 
nell’aderenza dell’opaco, riscontrando sempre fratture coesive con quantità 
variabili di ceramica rimasta adesa al substrato. Gli autori  riscontrarono una 
tendenza alla flessione dell’adesione nella ripetizione dei cicli di cottura (fino a 9 
con diverse combinazioni di prodotti) seppure non significativa. I loro risultati 
inoltre supportarono l’importanza del contributo della ritenzione micromeccanica 
sull’adesione metallo ceramica e nonostante la comune opinione che le leghe di 
metalli nobili offrano risultati più predicibili essi dimostrarono valori di adesione 
uguali o superiori con leghe di metalli di base (Hammad IA e Sheldon S.R, 
1991). La stessa conclusione era già stata riscontrata da Barghi N et al.  
ritenendo che i processi controllati di ossidazione e “decapaggio” (ulteriore 
sabbiatura di rimozione degli strati d’ossidi) fossero in grado di mantenere un 
ottimo risultato sull’adesione e che inoltre l’elevato modulo di elasticità delle 
leghe di base fosse un ulteriore vantaggio sull’adesione con la ceramica; anche 
in questo studio i ripetuti cicli di cottura non condizionavano significativamente il 
legame che tuttavia sembravano influenzare negativamente prevalentemente le 
leghe di metalli nobili (Barghi N et al., 1987).   Un’altra ricerca di O’Connor et al. 
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riscontrò invece come Daftary e Donovan una tendenza alla frattura adesiva, tra 
strato d’ossido e lega, sull’interfaccia di ceramica –metalli di base, con valori di 
adesione inferiori alle leghe nobili e sottolineò l’importanza del Berillio nelle 
leghe Ni-Cr a favore del legame (O’Connor RP. et al., 1996). 
Gli studi successivi ad oggi, nonostante il crescente interesse per le  nuove 
ricostruzioni “metal free”, hanno continuato ad occuparsi dei vari fattori in grado 
di influenzare il legame metallo ceramica (Wagner W et al., 1993; Hostede TM 
et al., 2000) e dell’impiego di leghe non nobili (Hegedus C et al., 2002; Almihatti 
HG et al., 2003) per contenere i costi di produzione.   
Fondamentalmente, la riuscita di un manufatto metallo ceramico è legata alla 
bontà del legame metallo ceramico.  
 
In generale, le forze coinvolte nel legame sono rappresentate da: 
 
 Forze di Van der Waals 
 Legami chimici (covalente, ionico, metallico) 
 Ritenzione meccanica 
 Forze di compressione (Rosenstiel SF et al., 1992).  
 
I procedimenti di lavorazione influenzano ovviamente l’espressione di queste 
forze: la superficie da ricoprire deve essere rifinita in modo da essere uniforme 
per subire i successivi trattamenti con contorni convessi e arrotondati (Warpeha 
WS e Goodkind RJ, 1976) per facilitare la sua bagnabilità e garantire la 
continuità attraverso l’interfaccia; è essenziale infatti che la porcellana bagni 
completamente la superficie della lega, cosicchè l’interfaccia risulti esente da 
vuoti (potenziali siti di nucleazione delle fratture); l’armatura deve avere uno 
spessore adeguato al tipo di lega per evitare fenomeni di distorsione durante la 
rifinitura e la cottura della ceramica (Campbell SD et al., 1995) e per garantire 
una adeguata distribuzione degli stress masticatori al manufatto finito 
(Anusavice KJ et al., 1986). 
Il legame meccanico è dovuto alla forma ed alle irregolarità superficiali della 
lega; la migliore ritenzione micromeccanica della superficie del metallo viene 
ottenuta mediante la sabbiatura con allumina (prevalentemente a 50µ-100µ).  
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Alla sabbiatura seguono delle procedure di detersione e pulizia, generalmente 
con ultrasuoni o vaporizzatore; vengono così rimosse le particelle libere di 
allumina ma una certa quota di queste rimane adesa e si ipotizza una possibile 
interazione favorevole nel legame chimico.  
Le forze di compressione si esplicano  grazie alla lieve differenza tra i 
coefficienti di dilatazione termica del metallo e della ceramica, provocando uno 
stato di compressione della ceramica dopo la cottura (durante il 
raffreddamento) e contribuendo alla resistenza del legame; si mantiene così la 
porcellana in uno stato di compressione diminuendo la possibilità di 
propagazione di fratture dalla superficie all’interno ed aumentando la forza 
complessiva del restauro (Rosenstiel SF et al., 1992).  
I requisiti descritti sono stati ampiamente documentati, tuttavia, come assunto 
dalla letteratura, difficilmente si possono standardizzare dei protocolli  di 
lavorazione in una tale eterogeneità di materiali a disposizione dei laboratori per 
























Grazie all’elevata biocompatibilità e resistenza unitamente alle qualità estetiche 
le corone metallo-ceramiche sono largamente impiegate in protesi fissa.  
La sopravvivenza complessiva di questi restauri è stimata attorno all’85% a 15 
anni di funzione (Walton TR, 2002) 
Nonostante il miglioramento del legame delle attuali vetroceramiche con i 
substrati metallici accade ancora che nella funzione clinica si abbia il distacco 
del rivestimento. La frattura della ceramica è un problema importante e costoso 
sia per il clinico che per il paziente.  Gli studi clinici indicano che l’incidenza di 
frattura della ceramica varia dal 1 al 3% a 5 anni  e dal 5 al 10% dopo dieci anni 
di funzione ma tali percentuali possono aumentare sotto stress importanti e 
ripetuti: i fallimenti sono condizionati dall’ambiente in cui vengono introdotti ma 
d’altro canto nella pratica clinica è difficile controllare la forza e la direzione dei 
carichi masticatori. Tali fratture tuttavia trovano un’origine  multifattoriale.   
Una causa frequente sono i microcracks presenti nella ceramica, e soprattutto 
nei ponti più estesi in senso antero-posteriore la minima flessione della 
sottostruttura ne promuove la propagazione con catastrofici fallimenti dei 
restauri. Molti studi dimostrano l’importanza dei microcracks nella ceramica,  
essi possono originare dai processi di condensazione e di sinterizzazione della 
ceramica sul supporto metallico e dalla differenza dei coefficienti di dilatazione 
termica; per minimizzarne la formazione oltre al rispetto dell’opportuno 
accoppiamento dei materiali è necessario produrre spessori uniformi dei 
materiali nel manufatto.  
Un’altra causa importante di fallimento sono gli errori tecnici e la manualità 
nell’applicazione della ceramica in grado di produrre evidenti porosità, siti di 
debolezza e causa di frattura; ogni sforzo deve pertanto essere applicato dagli 
operatori per  prevenirne la formazione.  
Un design mal progettato della sottostruttura, l’incompatibilità termica tra i 
materiali, spessori eccessivi di ceramica con inadeguatezza del supporto o 
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viceversa spessori troppo sottili del rivestimento, la mancata registrazione delle 
forze occlusali o di traumi produrranno inevitabilmente l’insuccesso clinico 
(Ozcan M, 2003).  
Seppure vengono proposti vari metodi di riparazione diretta mediante l’impiego 
delle resine composite, essi offrono valori di adesione comunque molto più 
bassi (da 18 a 25 MPa, Haselton DR et al., 2002; Dos Santos JG et al., 2006) e 
costituiscono soltanto dei rimedi per rimandare nel tempo l’unica risoluzione 





























































6.1  Introduzione 
 
 
Lo scopo di questo studio è stato valutare l’adesione metallo-ceramica tra una 
lega di metalli di base (Co-Cr) ed una compatibile vetroceramica di ultima 
generazione, in relazione sia ai procedimenti di lavorazione consigliati dai 
produttori che a quelli diffusi nei laboratori odontotecnici.  
Il progetto di lavoro è stato realizzato in collaborazione con l’Istituto Tecnico 
Statale G. Freschi di S. Vito al Tagliamento.  
Sotto la guida dei loro insegnanti, 13 allievi odontotecnici hanno costruito 195 
campioni in metallo-ceramica suddivisi in 15 gruppi (diversificati per procedure 
di fusione-rifinitura della lega e cottura della ceramica) per essere sottoposti a 
test flessione a tre punti secondo normativa  UNI-ISO 9693 [1],  seconda 
edizione aprile 2001, e successivamente osservati al microscopio elettronico a 
scansione.   
Ogni studente ha pertanto realizzato 15 provini diversi, uno per ciascun gruppo.  
 
Fig. 1: esempio di campione met/cer 
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6.2  Materiali e metodi 
 
Sono state utilizzate la lega a base di Co-Cr IPS d.SIGN® 30 Williams Alloy 
U.S.A. specificamente formulata per ceramizzazione e la ceramica IPS d.SIGN 
Ivoclar-Vivadent. I materiali vengono proposti dai produttori come compatibili 
grazie alle idonee caratteristiche fisiche e meccaniche (tab.1,2).  
Utilizzando cappette termoplastiche di precisione dello spessore di 0,5 mm 
(NEW PLASTIDENT) ritagliate secondo le misure in accordo con normativa ISO 
9693 per le prove di adesione,  attraverso il procedimento di fusione a cera 
persa (foto 3,4), si sono ottenute 195 barrette metalliche di lunghezza 25 mm, 
larghezza 3 mm, spessore 0,5 mm (foto 1).  
Sono stati usati perni in cera RENFERT (diametri 2, 3,5 e 5 mm) e rivestimento 
a legante fosfatico PCT Flex Vest (Ivoclar-Vivadent).  
I cilindri della lega (sempre nuova senza riciclo, forniti in misura 6X) hanno 
subito preriscaldamento a 850°C e la fusione è avvenuta ad una temperatura di 
1400°C con la  macchina fonditrice elettronica a induzione FRATELLI 
MANFREDI modello ALLY DIGITAL potenza 4200 W, impiegando crogiolo 
sinterizzato per leghe non preziose; per ogni cilindro sono stati fusi circa 25 
campioni, le fusioni sono state smuffolate con il martelletto pneumatico ad aria 




Fig. 3                                                               Fig. 4 
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Tab.1:  Dati tecnici lega IPS d.SIGN 30 Ivoclar 
 
 
Certificazioni: CE 0197, ISO 9001, IDENTALLOY 
Composizione (in %): Co (60,2), Cr (30,1), Mo (<1), Si (<1), Ga (3,9), Nb (3,2), B (<1), 
Fe (<1), Al (<1), Li (<1) 
Colore:      bianco 
Peso specifico (g/cm2):  7,8 
Intervallo di fusione: 1220-1280°C 
CTE 25°C-500°C :    14,5⋅10-6 K -1 
CTE 20°C-600°C :    14,7⋅10-6 K -1 
Modulo di elasticità:    6% 
Durezza Vickers:  375 






Tab.2:  Dati tecnici ceramica IPS d.SIGN Ivoclar-Vivadent 
 
                                                                                                  
Certificazione: CE0123 
Composizione masse ceramiche: SiO2 50-65% in peso, Al2O3, Na2O, CaO, P2O5, F, 
Li2O, ZrO2 e pigmenti 
 -Opaco in pasta stains e glasatura contengono inoltre: 25-40% in peso di glicoli 
 -Liquido per opaco: polimero, butandiolo, glicerina 
 -Liquido di modellazione: acqua, butandiolo e additivi 
 -Liquido glasatura e supercolori: butandiolo 
Colore opaco utilizzato: 420-510 
CTE 25-500°C:   13,6⋅10-6 K -1 
CTE 20°C-600°C :  13,8⋅10-6 K -1 
TG 600°C 
Colore dentina utilizzato: 210 (2B),  510 (6D), 410 (4A) 
CTE 25-500°C:   12,00⋅10-6 K  
CTE 20°C-600°C:   12,6⋅10-6 K -1 
TG 510°C                   
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Nel gruppo 1 (campione standard) i campioni sono stati preparati attenendosi 
fedelmente alla procedura consigliata dalla ditta produttrice:  
le fusioni sono state rifinite con frese in tungsteno (Komet GTI a taglio 
incrociato), in seguito alla rifinitura sabbiate con allumina 90µ a 3 atm 
(sabbiatrice TECNO-GAZ SKYLAB) mantenendo l’ugello della sabbiatrice ad 
angolo acuto rispetto la superficie da trattare per evitare inglobazioni di sabbia 
come suggerito dai produttori, spazzolate sotto acqua corrente, deterse con 
vaporizzatore e lasciate asciugare all’aria senza l’uso di aria compressa 
(vaporizzatore Ivoclar-Vivadent VK500TR; i produttori consigliano in alternativa 
la pulizia ad ultrasuoni senza distinzioni preferenziali) e infine sottoposte al 
procedimento di ossidazione a 925°C per 5 min. con “vuoto”  (tab.5). 
I produttori, a seconda del tipo di lega, suggeriscono un processo di 
“decapaggio” mediante una seconda sabbiatura dello strato d’ossido (cui deve 
necessariamente seguire un secondo ciclo di pulizia); tale procedura è stata 
adottata nel gruppo 15 (tab.6). 
Sui campioni così ottenuti, pronti per la ceramizzazione, è stato applicato a 
pennello il primo strato di opaco (in strato sottile, da ricoprire la ruvidità 
superficiale) per una lunghezza di 8 mm e larghezza 3 mm al centro di ogni 
barretta, cui è seguito, dopo  la  prima cottura, la seconda applicazione di opaco 
(tab.5). 
Gli strati successivi (applicazione di due strati di masse o “body”,   e glasatura) 
sono stati cotti secondo i parametri descritti nella tab.5. 
Lo spessore totale dello strato ceramico ammontava a circa 1 mm (secondo 
norma ISO 1,1 mm ± 0,1).  
 
Tab.5: Cicli di cottura utilizzati per la ceramica 
 
T - partenza 
(°c)




T - finale 
(°c)




Ossidazione D_30 403 60 60 925 300 450 - 925
Opaco 1 403 360 80 900 60 450 - 899
Opaco 2 403 360 80 900 60 450 - 899
Cottura body 1 403 300 60 870 60 450 - 869
Cottura body 2 403 300 60 870 60 450 - 869
Glasura 403 240 60 830 60 450 - 829
 
( T ) = Temperatura,   ( t ) = tempo,  ( V ) = Velocità   
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I rimanenti 14 gruppi sono stati trattati secondo procedure modificate, 
simulando le lavorazioni che abitualmente vengono applicate nei laboratori 
odontotecnici e talvolta esasperando alcune condizioni per comprenderne il 
peso sul legame e quindi il grado di tolleranza dei materiali. 
 
I campioni sono stati suddivisi nel seguente modo: 
 Nei gruppi 2,3,4 varia la fresa per  rifinire il  metallo prima della 
sabbiatura, rispettivamente: 
  - una punta montata shofu in G2 (campione shofu),  
       - una gomma siliconica in G3 (campione lux),  
       - un disco separatore per Cr-Co in G4 (campione disco). 
 Nel quinto gruppo non viene utilizzata la sabbiatura prima 
dell’ossidazione (campione no  Al2O3).  
 Nel sesto gruppo è stata aumentata la pressione della sabbiatrice a 6 
atm (campione Hi press). 
 Nel settimo gruppo i campioni non sono stati sottoposti a vaporizzazione 
dopo la sabbiatura (campione no vapor). 
 Nell’ottavo gruppo la temperatura di ossidazione è stata abbassata di 55° 
(campione bassa oxid)  
 Nel nono gruppo è stata aumentata di 55° la temperatura di ossidazione 
(campione alta oxid) 
 Il decimo gruppo è stato ossidato senza creare il vuoto nel forno da 
ceramica (campione senza vuoto) 
 Nell’undicesimo gruppo è stato applicato un “latte” di opaco (wash*) 
come programma intermedio tra l’ossidazione e la prima mano di opaco 
(campione wash). 
 Nel dodicesimo gruppo la ceramica è stata cotta 15 volte (anziché 2) 
(campione over bake). 
 Nel tredicesimo gruppo sono stati utilizzati diversi procedimenti non 
consigliati: dischi di rifinitura, non sabbiatura e vaporizzazione, 




 Nel quattordicesimo gruppo i provini sono stati sottoposti alla procedura 
di ossidazione in presenza di un latte d’opaco (wash*) abbassando di 5° 
la temperatura finale di ossidazione con 1 minuto di permanenza 
(campione invece di). 
 Nel quindicesimo gruppo i campioni sono stati sabbiati per una seconda 
volta dopo il programma di ossidazione (campione doppio Al2O3). 
                                                                                                  (vd. tab. 6a,b,c) 
 


























































No  Al2O3 
Forno Induzione Induzione Induzione Induzione Induzione 









Sabbiatura Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ 
Pressione 
sabbiatura 3 atm 3 atm 3 atm 3 atm 
No  Al2O3 
 
Pulizia Vapore Vapore Vapore Vapore Vapore 
Ossidazione Standard Standard Standard Standard Standard 
Wash No  No  No No No 
Opachi 1 e 2  1 e 2  1 e 2  1 e 2  1 e 2  
Body 2 2 2 2 2 
Glasatura X x x x x 
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Forno Induzione Induzione Induzione Induzione Induzione 









Sabbiatura Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ 
Pressione 
sabbiatura 6 atm 3 atm 3 atm 3 atm 3 atm 
Pulizia Vapore No Vapore Vapore Vapore Vapore 




Wash No  No  No  No  No  
Opachi 1 e 2  1 e 2  1 e 2  1 e 2  1 e 2  
Body 2 2 2 2 2 
Glasatura x x x x x 
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Forno Induzione Induzione Induzione Induzione Induzione 









Sabbiatura Al2O3 90 µ Al2O3 90µ Al2O3 90 µ Al2O3 90 µ 
Pressione 
sabbiatura 3 atm 3 atm 
No Al2O3. 
 3 atm 3 atm 
Pulizia Vapore Vapore No Vapore Vapore Vapore 













(920°C x 60”)  Al2O3 90µ 3 Atm 
Opachi 1 e 2  1 e 2 1 e 2  1 e 2 1 e 2 
Body 2 15 Cotture Body 
10 Cotture 
Body 2 2   




















I campioni di ogni gruppo sono stati sottoposti a test flessione a tre punti con la 
macchina per prove meccaniche universali Sun 500 (GALDABINI) (fig. 5, 6). 
 
             
 












Sono stati registrati i carichi di frattura (espressi in N) per ogni campione, quindi 
sono stati calcolati i corrispondenti valori della forza di adesione (MPa) 
mediante software modificato come riportato da Jurgen Lenz et al. (Lenz J et 
al., 1995).  
Per superare la prova, secondo normativa ISO [1], i campioni devono 
presentare una forza > 25MPa. 
 
I dati sono stati sottoposti ad analisi statistica  ONE WAY ANOVA e TEST 
POST HOC Di Tuckey  mediante software SPSS 11.0, per il confronto sia tra i 










6.3  Risultati: 
 
 
Prove di adesione 
 
 
Per tutti i campioni i valori di adesione sono stati superiori a 25 MPa.  
Il test Anova ha rilevato che nel complesso vi era una differenza statisticamente 
significativa tra i gruppi (p<0,001) 
Le medie dei valori di ciascun gruppo sono descritte nella tab. 7. 
Il test di Tukey ha riscontrato che le differenze erano statisticamente 
significative tra i gruppi come evidenziato nella tabella 8 (p<0,05). 
 
 
Tab. 7: Analisi statistica gruppi (ANOVA) 
                                                    
Descriptives 







1,00 11 47,5592 8,45229 
2,00 9 33,8538 6,09673 
3,00 10 37,8238 12,72965 
4,00 10 35,3651 7,00746 
5,00 10 32,2177 5,68552 
6,00 11 40,4996 6,94557 
7,00 10 36,4641 10,26644 
8,00 10 43,7891 8,88032 
9,00 10 44,8801 10,01111 
10,00 11 43,4334 4,25459 
11,00 10 43,3837 6,32612 
12,00 10 46,2499 11,51698 
13,00 10 32,1952 4,63480 
14,00 10 39,3738 7,17781 
15,00 9 43,8014 8,55162 














Tab. 8: Analisi statistica, confronto tra gruppi (test di Tukey, software SSPS 11.0) 
 
           
 G1 G2 G3 G4 G5 G6 G7 G8 G9 G10 G11 G12 G13 G14 G15 
G1 
 
S ∗∗ ∗ S ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ 
G2 S 
 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G3 ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G4 ∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G5 S ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G6 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G7 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G8 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G9 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ 
G10 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G11 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ 
G12 ∗∗ ∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  S ∗∗ ∗∗ 
G13 S ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ S ∗∗ ∗∗ S  ∗∗ ∗∗ 
G14 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  ∗∗ 
G15 ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗ ∗∗  
 
S: differenze significative (p<0,05)      ∗: 0,05<p<0,1       ∗∗: p>0,1    
 
 
Non sono risultate differenze statisticamente significative tra gli operatori (one-
way ANOVA e test post hoc di Tuckey, p=0,494) (tab.9). 
 
Tab. 9: Analisi statistica operatori (ANOVA) 
 
Descriptives    







1(A) 11 41,5340 11,351406 
2(B) 13 38,9219  8,304181 
3(C) 10 35,8141  7,738679 
4(D) 10 38,0299 10,75009 
5(E) 13 40,4285 10,31945 
6(F) 10 45,0254   12,00027 
7(G) 12 38,6298  9,104681 
8(H) 9 43,5262 8,822208 
9(I) 10 41,9815 8,695043 
10(L) 13 39,5570 7,647817 
11(M) 14 40,0532 9,792441 
12(N) 12 41,5228 9,403573 
13(O) 14 38,5225 7,754627 





Analisi al SEM 
 
 
Dopo la prova a flessione a tre punti, le superfici staccate sono state esaminate 
al SEM sia dalla parte del metallo che da quella della ceramica (foto 7,8).  
Complessivamente su tutte le superfici di metallo esaminate è rimasto adeso 
uno strato di ceramica (frattura coesiva); tuttavia si sono potute osservare aree 
di distacco della ceramica più estese nel gruppo 2 (foto 9)  rispetto al gruppo 1 
(foto 7) e loro assenza nei campioni che hanno presentato elevati valori di 
adesione (foto 11). 
 
 
Fig. 7: Immagine al SEM relativa ad  un campione di G1 (standard) 





Fig. 8: Immagine al SEM relativa ad  un campione di G1 (standard) 





Fig. 9: Immagini al SEM relativa ad  un campione di G2 (rifinitura shofu)  




Fig. 10: Immagini al SEM relativa ad  un campione di G2 (rifinitura shofu)  




Fig. 11: Immagine al SEM relativa ad 
un campione di G12 (numerose 
cotture body) sup. lega ceramizzata 




Fig. 12: Immagine al SEM realativa 
ad un campione di G11 (con wash) 





I campioni sono stati esaminati anche in modalità Backscattering (BS) che 
permette di visualizzare differenze composizionali sulla superficie; nel  nostro 
caso il metallo (più “pesante”) si presenta color chiaro, la ceramica (più 
“leggera”) in colore più scuro. Appare maggiore la superficie con ceramica in 
G11, con wash (foto 13), rispetto al gruppo standard G1 (foto 14).  
 
 
Fig. 13: Immagine al SEM (BS) relativa a G11 (con “wash”) 






Fig. 14: Immagine al SEM (BS) relativa a G1 (standard) 




Sulle superfici della lega non ceramizzate si sono evidenziati residui di allumina 
della sabbiatura (particelle scure nelle foto 15,16). 
 
 
Fig. 15: Immagine al SEM (BS) relativa a G1  







Fig. 16: Immagine al SEM (BS) relativa a G2  









Sulle superfici viste al SEM si è anche eseguita l’analisi EDX (Energy dispersive 
X-ray analysis, spettroscopia a dispersione di energia dei raggi X) su area, in 
particolare sulla superficie di lega ceramizzata, per valutare qualitativamente la 
quantità di ceramica rimasta adesa. Questa metodica, usata in associazione al 
SEM, agisce ad una profondità di penetrazione di circa 2 micron e fornisce la 
composizione chimica dello strato superficiale di un materiale. 
Come già osservato al SEM, ed in accordo con i risultati del test di adesione, in 
G2 si riscontra la maggior quantità di lega esposta (fig. 17) rispetto G12 e G11 
(fig. 18 e 19).    
 








Fig. 18 Analisi EDX  superficie lega ceramizzata G12 
 
 























6.4  Discussione  
 
Tutti i campioni hanno superato il valore di adesione di 25 MPa (limite minimo 
imposto dalla normativa ISO), con un valore medio complessivo di 40,15 MPa. 
Ad una prima osservazione delle medie dei valori di adesione dei gruppi si nota 
che, le medie più basse si riscontrano nei gruppi 2-3-4 (G2: 33,85 MPa, G3: 
37,82 MPa, G4: 35,36 MPa) dove è stata modificata la frese da rifinitura (G2 
differenza statisticamente significativa con G1); nel gruppo 5, dove è mancata 
la sabbiatura (G5: 32,21 MPa differenza significativa con G1: 47,55 MPa), in 
G13 (32,19 MPa, anch’esso con differenza significativa con G1) dove diversi 
parametri sono stati modificati e sicuramente, come in G5, è pesata la 
mancanza della sabbiatura e quindi di una adeguata ritenzione 
micromeccanica. 
L’importanza delle manovre di rifinitura, oltre che della sabbiatura ritenuta 
unanimemente fondamentale (Lubovich RP e Goodkind RJ, 1977; Dafatry F, 
Donovan T, 1986; Wagner W et al., 1993)  è nota nella metallo-ceramica, in 
quanto in grado di modificare la morfologia all’interfaccia e di residuare 
contaminanti e porosità in grado di inficiare il legame (Hofstede TM et al., 
2000). 
La media relativamente bassa di G7 (36,46 MPa), dove è mancata la pulizia 
dopo la sabbiatura, seppure non significativamente diversa da G1, fa ipotizzare 
che la mancata rimozione di particolato sospeso possa influenzare 
sfavorevolmente il legame. 
La modifica dei parametri di ossidazione non ha alterato in maniera significativa 
il legame rispetto alle condizioni dettate dai produttori e neppure la ripetuta 
cottura della ceramica (G12: 46,24 MPa): ciò appare confortante data la 
frequente necessità di ritocchi ed aggiustamenti estetici da parte degli 
odontotecnici.  
Le osservazioni al SEM si sono dimostrate coerenti con l’andamento dei risultati 
del test di adesione: la ceramica è generalmente rimasta adesa alla lega 
rilevando una frattura di tipo coesivo nello strato ceramico.  
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Come già riscontrato in letteratura inoltre, la maggior quantità di ceramica 
rimasta sulla superficie metallica dopo il test a flessione si è potuta osservare in 
corrispondenza di elevati valori di adesione (Lubovich RP e Goodkind, 1977; 
Wu Y et al., 1991) (fig.11); una migliore copertura della lega si è ottenuta con 
più applicazioni di opaco (G11 con wash, fig.13) nonostante una lieve flessione 
dei valori di adesione, tendenza già riportata da altri studi (Jochen DG, 1990;  
Rake PC et al., 1995) per la maggiore possibilità di formazione di bolle nella 
ripetuta applicazione dell’opaco a pennello (fig.12).  
Confermiamo inoltre l’importanza del massimo rispetto dei parametri dettati dai 
produttori per garantire i migliori risultati (Dafatry F et al., 1986): G1, gruppo 
standard, ha presentato infatti la media dei valori di adesione più elevata (47,55 
MPa ±8,45) rispetto agli altri gruppi  con lavorazioni modificate .  
Al fine di interpretare l’influenza sul legame delle manovre di rifinitura che 
precedono la sabbiatura, lo studio è stato approfondito con un’analisi 























7.1  Introduzione  
 
Riportiamo nella tabella 1 i dati relativi ai valori di adesione dei gruppi 1-2-3-4-5 
diversificati in base alla preparazione della superficie metallica che precede la 
ceramizzazione. 
 
















































Dall’analisi statistica per il confronto tra i gruppi il test di Tukey ha evidenziato 
che le differenze erano statisticamente significative tra i gruppi 1 vs 2 e 1 vs 5 
indipendentemente dell’operatore (p<0,001). 
Per quanto sia nota l’importanza della sabbiatura nell’adesione metallo 
ceramica al fine di ottimizzare il legame fisico (mancata nel gruppo 5), non è 
stato chiarito in che modo la fresa shofu, una pietra  indicata per la rifinitura di 
leghe d’oro, abbia inficiato in modo significativo il legame nel gruppo 2 rispetto 







7.2  Materiali e metodi  
 
Sono stati costruiti 30 campioni in lega Co-Cr (IPS d.SIGN® 30 Williams Alloy 
U.S.A.) analogamente a quelli preparati per le prove di adesione [1]. Dopo la 
fusione le barrette metalliche sono state divise in due gruppi, nel gruppo 1 sono 
state rifinite con fresa in tungsteno (Komet® GTI-H129, fig.1), come nel gruppo 
“standard”, nel gruppo 2 sono state rifinite con fresa shofu (pietra montata 
bianca TC4, PN0042 Shofu® Dental Corp., fig.2). Tutti i campioni sono stati 
sabbiati secondo la procedura standard (allumina a 90µ, pressione 3 atm)  e 
puliti mediante vaporizzatore.  
I campioni sono stati quindi sottoposti ad analisi metrologica superficiale al fine 
di analizzare e quantificare i principali parametri di rugosità delle superfici 
diversamente trattate. 
Lo strumento utilizzato è il profilometro Taylor-Hobson Talysurf CLI 1000. Le 
misure sono state eseguite utilizzando il tastatore meccanico con punta di 
diamante avente risoluzione verticale pari a 40 nm. 
Sono stati analizzati 15 campioni per tipologia di superficie (“tungsteno” e 
“shofu”); le zone analizzate sui campioni misuravano  0,5 x 0,5 mm; la velocità 
di scansione del tastatore e’ stata di 500 µm/s. La superficie così ottenuta è 
stata filtrata e analizzata con una lunghezza di campionamento (cut-off) pari a 
0,25 mm.  
Sono stati inoltre analizzati al microscopio elettronico a scansione (SEM), sia i 
campioni sopra descritti che alcuni rifiniti ma non sabbiati per evidenziare le 
differenze superficiali prodotte dalle diverse frese.  
                   
Fig. 1: Fresa tungsteno 
 
 
Fig. 2:  Fresa Shofu 
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7.3  Risultati:  
 
Analisi al profilometro 
 
I dati relativi ai parametri rugosimetrici Sa, Sq, Ssk, Sp, Sv, Sz, Sdr, Smmr 
(tab.2) sono stati sottoposti ad analisi statistica T-Test di Student  per dati non 
appaiati mediante software SPSS 11.0.  
Le medie dei valori per ciascun gruppo sono descritte nella tabella 3. 
 
Tab. 2: Rugosità: parametri di ampiezza     Tab.3  Analisi statistica,  medie     
             calcolati sulla superficie                           dei parametri rugosimetrici                             
                                                                                                  
                                                                    
    Sa: deviazione media aritmetica  
           della superficie      
    Sq: valore medio quadratico (RMS)  
           di deviazione della superficie 
    Sp: altezza massima delle gibbosità                      
    Sz: distanza media tra picchi   
           più alti e valli più profonde 
    Sv: profondità massima delle valli                          
    Ssk: portanza della superficie  
    Sdr: sviluppo superficiale (%)                                 






          
Le differenze sono risultate statisticamente significative tra gruppo 1 e 2 
relativamente ai parametri Sa (p<0,001), Sq (p<0,001), Sp (p<0,001),  Sv 






N Mean Std. 
Dev. 
SA 1,00 15 ,6136 ,04733 
  2,00 15 ,4770 ,04027 
SQ 1,00 15 ,7826 ,05846 
  2,00 15 ,6098 ,05170 
SSK 1,00 15 ,1610 ,27448 
  2,00 15 ,0090 ,20852 
SP 1,00 15 4,1413 ,52205 
  2,00 15 3,0987 ,76395 
SV 1,00 15 3,5067 ,57101 
  2,00 15 2,9573 ,55369 
SZ 1,00 15 6,4687 ,60685 
  2,00 15 5,2213 ,67961 
SDR 1,00 15 1,5927 ,12475 
  2,00 15 1,3040 ,17146 
SMMR 1,00 15 ,0036 ,00067 
  2,00 15 ,0030 ,00055 
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Per valutare l’effetto della fresa, abbiamo recuperato l’ondulazione 
precedentemente filtrata attraverso il cut-off per analizzare la superficie prodotta 
dalla sabbiatura (fig.15 e fig.16). I valori rugosimetrici relativi alla forma ricavata 
sono stati sottoposti ad analisi statisica (T Test di Student per dati non appaiati, 
tab.4). Le medie dei valori per ciascun gruppo sono rappresentate nei grafici 
rosa (fig.4). Le differenze sono risultate statisticamente significative tra gruppo 1 
e 2 relativamente ai parametri Sa (p<0,001), Sq (p<0,001), Sp (p<0,01), Sv 



































0 2 4 6
Sp
G1 tungsteno 
G2 shofu G2 G2 
G1 G1 µm µm µm 
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Tab.4: Analisi statistica, medie rugosimetriche  
            riferite all’ondulazione  
15 ,23560 ,038415 ,009919
15 ,15340 ,022398 ,005783
15 ,30593 ,049174 ,012697
15 ,20180 ,032635 ,008426
15 1,57833 ,486245 ,125548
15 1,08787 ,366500 ,094630
15 1,82447 ,580071 ,149774
15 1,10453 ,415507 ,107283
15 -,14936 ,471086 ,121634
15 -,07971 ,488523 ,126136
15 1,53533 ,259529 ,067010
15 1,02856 ,159845 ,041272
15 ,00182 ,000580 ,000150
15 ,00110 ,000416 ,000107
15 ,02586 ,007914 ,002043
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Riportiamo le elaborazioni tridimensionali dei profili ottenuti per comprendere la 
diversità dello sviluppo superficiale nei due gruppi ricavato dalla rifinitura più la 
sabbiatura (fig.5,7) e ricavato dall’ondulazione della sola fresa (fig.6,8).  














Fig. 6: G1 Ondulazione  
(Assonometria continua) 
Fig. 5: G1 Rugosità  
(Assonometria continua) 
Fig. 7: G2 Rugosità 
(Assonometria continua) 
Fig. 8: G2 Ondulazione  
(Assonometria continua) 
 93 
Analisi al SEM 
 
I campioni sono stati esaminati al microscopio elettronico a scansione.  
In G1 (rifinitura fresa tungsteno), si sono osservate complessivamente superfici 
maggiormente corrugate (fig. 9,11) rispetto a G2 (rifinitura fresa shofu, fig. 
10,12).  
 
Fig. 9: Foto Sem campione G1 (rifinito fresa in tungsteno e sabbiato) 
 
 




Fig. 11: Foto Sem campione G1 (rifinito fresa tungsteno e sabbiato) 
 
 








In modalità Backscattering (BS), si sono potuti evidenziare i frammenti di 
allumina  (particelle più scure) rimasti incastrati nelle anfrattuosità prodotte dalla 
stessa sabbiatura. In G1 si sono notati frammenti più piccoli ed in minore 
quantità (fig. 13,15) rispetto a G2 (fig. 14,16).  
 
Fig. 13: Foto Sem BS campione G1 (rifinito fresa tungsteno e sabbiato) 
 
 
Fig. 14: Foto Sem BS campione G2 (rifinito fresa shofu e sabbiato)   
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Fig. 15: Foto SEM BS campione G1 (rifinito fresa tungsteno e sabbiato)  
 
 









Sono stati inoltre analizzati alcuni campioni sui quali non è stata eseguita la 
sabbiatura dopo la rifinitura, per valutare la morfologia superficiale prodotta 
solamente dalle frese. La fresa in tungsteno produce una microgeometria di 
superficie più elaborata (fig. 17,19) rispetto alla fresa shofu (fig. 18,20) come 
riscontrato dall’analisi profilometrica. 
 
Fig. 17: Foto SEM campione rifinito con fresa tungsteno 
 
 




Fig. 19: Foto SEM campione rifinito con fresa tungsteno 
 
 








7.4  Discussione  
 
 
I parametri di rugosità analizzati sono: Sa, Sq, Sp, Sv, Sz, Ssk, Sku, Sdr ed 
Smmr (la denominazione dei parametri con lettera iniziale S è la corrispondente 
di R in due dimensioni).  
Sa, o rugosità media (aritmetica), rappresenta la deviazione media (in valore 
assoluto) dei profili dalla linea media.  Sq, o rugosità quadratica media, 
rappresenta la deviazione quadratica media dei profili dalla linea media.  
Sp ed Sv sono rispettivamente l’altezza del picco più alto e la profondità della 
valle più profonda (in modulo). Sz rappresenta la distanza media fra i cinque 
picchi più alti e le cinque valli più profonde riscontrate nella zona analizzata. 
Ssk, o skewness, indica la portanza della superfice.  Se pari a zero sta ad 
indicare una superficie equamente distribuita. Se minore dello zero sta ad 
indicare una superficie costituita essenzialmente da un  plateau più valli 
profonde e sottili (indica quindi una superficie con buona portanza che mantiene 
le tolleranze). Un’Ssk positiva indica una superficie caratterizzata 
principalemente da un plateau e molti picchi , quindi con scarsa portanza. 
Sku, ovvero curtosi della distribuzione delle altezze, e’ un parametro che 
analogamente ad Sa ed Sq esprime la deviazione (alla quarta potenza) dei 
profili della superficie dalla linea media.  
Sdr compara la lunghezza dei profili misurati alle lunghezze di scansione. Tale 
parametro indica quindi la superficie sviluppata, ovvero rileva la complessita’ 
della superficie. Un valore di Sdr prossimo allo 0% indica una superficie 
completamente piana; un valore di Sdr maggiore dello zero indica una 
superficie con un certo sviluppo superficiale, a seconda del valore. 
Smmr, infine, rappresenta il volume totale di materiale ottenuto misurando lo 
spazio tra un immaginario piano orizzontale passante per la minima altezza 
rilevata e i punti della superficie. 
Relativamente ai gruppi considerati sono risultati statisticamente significative le 
differenze tra tutti i parametri tranne che Ssk, trattandosi in entrambi i gruppi di 
superfici sabbiate e quindi con stessa caratterizzazione.  
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Appare interessante che complessivamente il gruppo 1 abbia dimostrato 
maggiore  rugosità superficiale rispetto al gruppo 2: la media dei valori Sa è 
stata infatti di 0,61µm  rispetto a 0,4 µm 7 in G2, con un migliore sviluppo 
superficiale (Sdr 1,59% G1, 1,3% G2). Anche Sp e Sv (picchi più alti e valli più 
profonde) hanno dimostrato valori significativamente più elevati in G1 che in 
G2; complessivamente la procedura di sabbiatura appare quindi più “efficace” 
nel gruppo rifinito con fresa in tungsteno (G1).  
Le elaborazioni tridimensionali dei profili ottenuti esemplificano lo sviluppo 
superficiale prodotto dalla sabbiatura nei due gruppi (fig.5,7), mentre dall’analisi 
dell’ondulazione si evidenzia la forma ottenuta dalla rifinitura con le frese: le 
assonometrie ricavate dall’ondulazione (fig.6,8) presentano infatti lo stesso 
disegno nelle morfologie superficiali osservate  al SEM sui campioni che  non 
sono stati sabbiati dopo la rifinitura (fig.17,18,19,20).  I profili superficiali e le 
micrografie dimostrano quindi che la fresa in tungsteno produce sia una 
microgeometria più elaborata che una migliore rugosità superficiale quando è 
seguita dalla sabbiatura.  In parte questo fenomeno può derivare dal diverso 
impatto dell’allumina (mantendo l’ugello della sabbiatrice sempre con medesima 
direzione  a 45° rispetto la superficie come indicato dai produttori) su diverse 
caratterizzazioni superficiali e ondulazioni, in grado sia di frantumare che di 
trattenere in modo differente una certa quantità di particelle stesse: tali 
particelle di allumina risultano infatti incastrate sulle superfici metalliche in 
diversa quantità e dimensioni sia nelle osservazioni effettuate sui campioni 
appositamente costruiti per l’analisi profilometrica (fig.13,14,15,16) che su quelli 
analizzati in seguito alle prove di adesione sulle superfici di lega non 
ceramizzate.  
Infine queste rifiniture, essendo trattamenti superficiali a freddo, possono 
produrre un diverso grado di incrudimento della lega aumentandone la durezza 
superficiale e modificare quindi l’effetto della sabbiatura.   
Possiamo pertanto ricondurre ad una riduzione del legame fisico la flessione dei 
valori di adesione dimostrata dall’utilizzo della fresa shofu nelle manovre di 
rifinitura delle fusioni. 
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Concludiamo che l’utilizzo della fresa in tungsteno nelle manovre di rifinitura 
della lega è in grado di ottimizzare il legame con la ceramica garantendo 




8  VALUTAZIONE DELLA MICRODUREZZA SUPERFICIALE 
DELLA LEGA Co-Cr DOPO RIFINITURA CON FRESA IN 
TUNGSTENO E CON FRESA SHOFU 
     
 
8.1  Materiali e metodi 
 
Su 5 campioni metallici di lega Co-Cr (IPS d.SIGN®  30 Williams Alloy USA) di 
misura 5mm x 30mm, rifiniti con fresa in tungsteno (utilizzata in G1) e 5  rifiniti 
con pietra Shofu (utilizzata in G2) sono state eseguite 65 prove di microdurezza 
per ciascun gruppo con microdurometro Leica VMHT MOT con indentatore a 
punta Vickers (piramide di diamante a base quadrata).   
È stato applicato un carico di 200 gf per un tempo di 25 secondi.   
Sulla superficie grezza (opposta alla rifinitura) delle fusioni sono state eseguite 
20 prove di durezza per ciascun gruppo sia per quantificare l’effetto della 
rifinitura sulla lega che per escludere differenze di durezza tra i campioni 
imputabili alla fornitura dei materiali. 
 
8.2  Risultati 
 
Le superfici delle fusioni che non hanno subito trattamento di rifinitura hanno 
dimostrato una microdurezza di 402 HV in G1 e 400 HV in G2 (la durezza 
Vickers dichiarata dai produttori della lega è 375 HV). 
Le superfici rifinite con fresa in tungsteno (G1) hanno dimostrato una 
microdurezza di 616,2 HV, quelle rifinite con pietra shofu 581,7 HV.     
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I dati sono stati sottoposti ad analisi statistica (T-Test per dati indipendenti, 
software SPSS 11.0): la differenza tra G1 e G2 senza trattamento di rifinitura 
non è risultata significativa (p>0,05, tab.1); sono risultate statisticamente 
significative le differenze sia nel confronto tra i due gruppi trattati (p<0,001, 
tab.2) che tra i gruppi con e senza rifnitura (p<0,001, tab 3,4).         
   
 
Tab. 1: T-Test tungsteno vs shofu pre 
Group Statistics
20 402,6000 18,92756 4,23233










1,619 ,211 ,295 38 ,770 2,1000 7,12922 -12,33235 16,53235





















Tab. 2: T-Test tungsteno vs shofu post 
Group Statistics
65 616,2154 41,89514 5,19645
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Tab. 3: T-Test  Tungsteno pre-post 
Group Statistics
20 402,6000 18,92756 4,23233










18,866 ,000 -22,050 83 ,000 -213,6154 9,68784 -232,884 -194,347






















Tab. 4 :T-Test Shofu pre-post 
Group Statistics
20 400,5000 25,65664 5,73700










4,793 ,031 -18,020 83 ,000 -181,2692 10,05951 -201,277 -161,261






















Le superfici delle fusioni non rifinite  hanno dimostrato complessivamente una 
microdurezza di circa 400 HV, maggiore a quanto indicato dal produttore. 
Le manovre di rifinitura superficiale producono un incrudimento della lega Co-
Cr: infatti c’è un aumento significativo della durezza dopo il trattamento sia con 
la fresa in tungsteno che con la fresa shofu. In particolare la microdurezza è 







9    ADESIONE VETROCERAMICA-ZIRCONIA 
 
9.1  Introduzione 
 
La recente introduzione dei sistemi con sottostruttura in zirconia per restauri di 
protesi fissa ha portato all’osservazione clinica della delaminazione della 
vetroceramica con un’incidenza maggiore rispetto ai sistemi in metallo ceramica 
(Denry I e Kelly JR 2008); questo problema, come evidenziato nella letteratura, 
necessita di ulteriori approfondimenti per la comprensione della natura del 
legame tra questi materiali al fine di migliorarne il comportamento clinico 
(Aboushelib MN et al., 2006).  
Lo scopo di questo studio è stata la valutazione dell’adesione tra un  substrato 
di ittria-zirconia e la compatibile vetroceramica applicata con la tecnica di 
stratificazione tradizionale.  
 
9.2  Materiali e metodi 
Sono stati costruiti 25 campioni in zirconia (Zirkonzahn®, Brunico (Bz), Italy, 
composizione tab. 1) a forma di cubo di lato di 6,5mm, su una faccia dei quali è 
stato applicato uno strato di vetroceramica compatibile (Ice Zirkon Keramic, 
Zirkonzahn®, vetroceramica a basso punto di fusione, non feldspatica) 
spessore di 2,5mm circa e superficie di 6,5mm x 3mm (fig. 1).  
 
Fig. 1: Campioni di zirconia-vetroceramica per shear bond test. 
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I supporti di zirconia sono stati ottenuti mediante fresaggio con sistema 
pantografico (frese da 4-2-1-0,5mm a scalare) di blocchetti di ittria-zirconia 
presinterizzata, rifiniti con frese diamantate (Komet®, fig. 2) montate su turbina 
e asciugati con getto d’aria.  
12 campioni sono stati colorati mediante immersione per 5 secondi nel liquido 
colorante della stessa casa produttrice ed essiccazione sotto lampada ad 
infrarossi per 20 minuti. Il processo di sinterizzazione prevede un ciclo di 13 ore 
nell’apposito forno Zirkonofen (temperatura 1450°C). 
La tecnica di ceramizzazione ha seguito la procedura indicata dalla casa 
produttrice: la superficie di zirconia è stata sabbiata con allumina 125µm ad una 
pressione di  2 atm, pulita con vaporizzatore (vapore di acqua distillata, 
pressione 5-6 Atm), quindi è stato applicato un primo strato di wash (dentina 
opaca liquida ad alta fluorescenza) con cottura a 920°C (mantenimento 6 minuti 
con “vuoto” 50 hPa) cui sono seguiti gli strati di dentine e smalti (cottura 820°C, 
1 minuto di mantenimento con vuoto) e coloranti superficiali con glasatura 
(cottura finale a 810°C sempre con 1 minuto di mantenimento con vuoto) per 3 
cicli di cottura complessivi (tab. 2).  
 
 
Tab. 1: Composizione della zirconia                Fig. 2: Frese impiegate per la 
Zirkonzahn® dichiarata dal produttore                   rifinitura della zirconia 
           
 






Tab. 2: Tabella di cottura della     




Fig. 3: Prove di taglio   
                               
  
I campioni sono stati bloccati su di un apposito supporto delle dimensioni di 
7mmx7mm lasciando sporgere la parte ceramizzata come nella fig. 3. 
Le prove sono state eseguite con macchina universale per prove meccaniche 
SUN 500 Galdabini facendo scendere esattamente sull’interfaccia un coltello 
monolama alla velocità di 1mm/min.  
I carichi di rottura sono stati registrati in Newton ed i valori di adesione (MPa) 
sono stati calcolati dividendo il carico (N) per la superficie di adesione (mm2): 
Shear bond strength (MPa) = Carico (N) / Area (mm2). 
Le superfici di distacco sono state successivamente esaminate al SEM e 






9.3  Risultati: 
 
Shear bond test  
 
I carichi di rottura sono stati registrati nei grafici come riportato nella fig.4, 
mantenendo distinti i campioni con supporto di zirconia colorata da quelli con 
supporto bianco.  
3 campioni sono stati eliminati dalle prove di taglio perché non perfettamente 
adattabili alle dimensioni del supporto; tuttavia sono stati utilizzati per le 
osservazioni al SEM.   
La media complessiva dei valori di adesione calcolati (relativa a 22 prove di 
taglio) è risultata di 29,53 MPa (±13,97).  
Le media dei valori di adesione dei campioni con supporto in zirconia bianca è 
stata di 24,18MPa (±11,89), per i campioni con supporto in zirconia colorata di  
34,88 MPa (± 14,33).  
L’analisi statistica (T Test per dati indipendenti, software SPSS 11.0) non ha 
dimostrato differenza significativa (p=0,233).  
Fig. 4: Carichi di rottura  
delle prove di taglio.   
Tab. 3: Dati delle prove di adesione  
zirconia-vetroceramica 
 













292,9 15,60 18,70 564,9 17,26 32,71 
869,8 22,51 38,62 695,7 18,15 37,60 
408,5 20,13 20,29 1170 22,12 52,88 
515 19,52 26,38 927 17,94 51,67 
347,6 19,51 17,81 759,5 19,63 38,69 
989 19,15 51,64 708 15,54 45,54 
349,4 18,80 18,57 407 21,80 18,66 
217,5 21,54 10,09 419,2 21,45 19,52 
505 18,97 26,61 435,9 21,95 19,85 
507,5 20,87 24,31 1102 21,90 50,30 




Immagini stereomicroscopio (10x) 
 
Si riportano alcuni esempi di fratture della vetroceramica dal substrato di 
zirconia con i relativi valori di adesione (shear bond test). 
 
Fig. 5: Zirconia bianca 26,38MPa                     
 
Fig. 6: Vetroceramica distacco 
   
Fig. 7: Zirconia colorata 37,6MPa                    Fig. 8: Vetroceramica distacco   
          
                                      
                                                                                   
Fig. 9: Zirconia bianca 10,09MPa 
 
  
Fig. 10: Vetroceramica distacco       
           
Fig. 11: Zirconia colorata 18,66MPa                Fig. 12: Vetroceramica distacco
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Analisi al SEM 
 
L’osservazione della sezione dei campioni integri ha rilevato una buona 
continuità tra la zirconia e la vetroceramica: non si sono infatti osservati vuoti o 
porosità lungo l’interfaccia.  
               













Le osservazioni sulle aree corrispondenti all’interfaccia dei campioni dopo le 
prove di taglio hanno dimostrato una frattura mista adesiva e coesiva nella 
vetroceramica con diverse quantità di vetroceramica rimasta adesa ai substrati 
di zirconia.  
 
Fig. 15: Interfaccia supporto zirconia  
bianca 26,38 MPa: consistente 








Fig. 17: Interfaccia supporto zirconia             Fig. 18: Vetroceramica    
colorata 37,6 MPa: minor quantità di              corrispondente al distacco 37,6 MPa 






                                                                                                  
Fig. 19: Supporto di zirconia 
riferito al campione “distacco 
37,6 MPa”, superficie fuori 
dall’interfaccia:  
sono visibili “gocce” di 
vetroceramica da preparazione 
della glasatura  
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Fig. 20: Interfaccia supporto in 
zirconia colorata 50,3MPa: ampie 
aree di zirconia esposta  (500x) 
                     
 
Fig. 22: Interfaccia sul supporto 
zirconia, come fig.20, 1000x 
Fig. 21: Interfaccia sulla zirconia in  
modalità BS: la vetroceramica 


















Fig.25: Interfaccia: si notano le 











Linee di frattura  
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Fig.  26: Campione zirconia bianca  
distacco 18,57  
 
 
Fig.27: Interfaccia sulla zirconia,  
evidenti porosità nella vetroceramica 
 
 
Fig. 28: Superficie di zirconia bianca 
“free” (fuori dall’interfaccia) 
 
 
Fig. 29: Interfaccia sulla zirconia 
colorata (distacco 45,46) 
                   
 
 
Fig. 30: Superficie zirconia colorata 
 “free” 
 
Fig. 31: Campione zirconia colorata 
(distacco 45,56 MPa) 
 
 
Si è osservata una maggior porosità della vetroceramica applicata sui supporti 
di zirconia bianca (fig.16, 27). Confrontando le immagini delle fig.28 e 30 la 









Sulle superfici esaminate al SEM è stata eseguita anche l’analisi EDX per 
valutare il distacco della vetroceramica. Come osservato al SEM, sulle superfici 
di zirconia si sono riscontrate fratture sia adesive all’interfaccia che coesive 
nella vetroceramica con variabili quantità di vetroceramica rimasta adesa al 
substrato. Nelle fratture coesive osservate al SEM gli spettri ricavati dal 
substrato e dal rivestimento effettivamente risultano sovrapponibili (fig.32 e fig 
33) dimostrando la frattura nella vetroceramica.  
Lo zirconio rilevato sia sul substrato che sulla vetroceramica (fig. 33 e fig. 35) 
costituisce un comune ingrediente di quest’ultima, aggiunto come ossido di 
zirconio  generalmente assieme all’ossido di titanio come opacizzante nei primi 
strati applicati su tutti i tipi di supporti. Con questa analisi non è possibile 
pertanto distinguere l’eventuale appartenenza al substrato zirconia.    
Fig. 32: EDX su area, zirconia bianca 
interfaccia, shear bond strenght 26,38 
MPa riferimento immagine Sem fig. 15 
 
Fig. 33: EDX su area, vetroceramica- 
interfaccia, shear bond strenght 26,38 
MPa (Sem fig. 16) 
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Fig. 34: EDX su area, zirconia colorata 
interfaccia, shear bond  37,6 MPa  
(SEM fig.17) 
 
Fig. 35: EDX su area, vetroceramica-
interfaccia, shear bond 37,6 




Confrontando l’analisi nelle fig. 32, 34 e 36 si nota la diversa rappresentazione 
del silicio e dell’alluminio sulle interfacce appartenenti ai diversi supporti: come 
osservato al SEM (fig. 17, 20 e 21) l’analisi EDX ha rilevato una minor quantità 
di vetroceramica sulle superfici di distacco dei supporti di zirconia colorata e 
che hanno presentato più alti valori di adesione (fig. 34 e 36), confermando la 






Fig. 36: EDX su area, zirconia colorata 
interfaccia campione shear bond 
strength 50,3 MPa  (SEM fig. 20) 
 
 
Fig. 37: EDX su area, zirconia “free”  
campione shear bond strenght 37,6 

















La spettroscopia Raman è una tecnica non invasiva e non distruttiva che si 
basa sulla interazione radiazione-materia. In particolare la radiazione emessa 
da un fascio laser interagisce con i moti roto-vibrazionali delle molecole con la 
conseguente riemissione di luce a lunghezze d’onda diverse da quella 
incidente. Lo spettro ottenuto (spettro Raman) fornisce “un’impronta digitale” 
della molecola in esame permettendone l’identificazione. La tecnica si basa 
sull’effetto Raman: quando una radiazione monocromatica colpisce una 
sostanza può provocare i seguenti effetti: la radiazione passa attraverso il 
campione, una piccola parte della radiazione diffonde elasticamente in tutte le 
direzioni senza perdita di energia, cioè alla stessa frequenza delle radiazione 
incidente (diffusione elastica o Rayleigh) [2]; parte viene invece diffusa 
anelasticamente cedendo (diffusione Raman Stokes) o acquisendo (diffusione 
Raman anti-Stokes) energia nell'interazione con la molecola. L'intensità della 
luce diffusa è tipicamente 10-3-10-5 dell'intensità incidente per lo scattering  
elastico, 10-7-10-10 per lo scattering anelastico, e lo spettro risulta caratteristico 
delle molecole investite dalla radiazione [3].  
Abbiamo applicato la spettroscopia Raman sulle superfici di distacco 
appartenenti alla vetroceramica dei campioni che hanno dimostrato frattura 
prevalentemente adesiva all’interfaccia per valutare l’eventuale frattura nel 
substrato zirconia identificandone la presenza sulla vetroceramica. Inoltre dagli 
spettri ottenuti sulla zirconia è stato possibile distinguere la fase tetragonale e 
quella monoclina.  
Lo strumento utilizzato è un Raman Renishaw Plc., Gloucestershire, Regno 
Unito; il laser utilizzato è un laser a ioni argon con lunghezza d'onda 514.5 nm; 
sono state effettuate acquisizioni con esposizione 10 sec con il laser a potenza 
del 100% con obiettivo 5x e 20x, le mappature sono state di 0,5 x 0,5 mm e 1x1 





In fig. 38 e 39 si riportano gli spettri caratteristici della zirconia tetragonale che 
sono risultati dall’analisi delle superfici appartenenti all’interfaccia e alle aree 
















Fig.  40 e 41: Spettri ricavati dalla mappatura sull’interfaccia appartenente alla 

















In fig. 43, 44, 45 e 46 si riportano alcuni esempi di spettri ricavati dalla 
mappatura sulle superfici d’interfaccia appartenenti alla vetroceramica. Le 
mappature sono state eseguite sulle superfici della vetroceramica dove era 
evidente il distacco adesivo (esempio riportato in fig. 11-12); in particolare, le 
mappature relative alle aree osservate al microscopio ottico con ingrandimento 
20x che hanno evidenziato la presenza di un particolato bianco ben distinguibile 
dalla superficie circostante (fig. 42) hanno dimostrato la presenza della zirconia 
in fase sia tetragonale che monoclina.   
Fig. 42: Microscopio ottico 20x:  




Fig. 43: Spettro ricavato dalla mappatura sulla superficie d’interfaccia 
appartenente alla vetroceramica corrispondente al distacco 50,3 MPa: 
si distinguono i picchi della zirconia   sullo spettro della vetroceramica 





















Fig. 46:  
Spettro Raman      









Fig  47: Spettro Raman del vetroceramico appartenente alla glasatura (gocce 





In fig. 48 e fig. 49 si riportano altri esempi di immagini al microscopio ottico 20x 
ricavate sulle superfici dei distacchi adesivi della vetroceramica. Si osserva 
l’impronta della microgeometria superficiale del substrato di zirconia e le 
particelle bianche imputabili alla frattura della zirconia durante le prove di taglio 
come dimostrato dalle mappature con la spettroscopia Raman.   
 
Fig.48: Zirconia sulla vetroceramica        
distacco 51,67 MPa (substrato colorato) 
 
 
Fig. 49: Zirconia sulla vetroceramica 






9.4  Discussione 
 
La media complessiva dei valori di adesione è stata di 29,53 MPa (±13,97); in 
letteratura i valori riportati per la stessa tecnica di costruzione (stratificazione 
tradizionale con 3 cicli di cottura) si confermano in questo range di valori: 29,1 
MPa (±10,8) per Cercon® (fresatura della zirconia presinterizzata, sabbiatura 
della superficie 120µ) con Cercon® Ceram S  (Aboushelib MN et al., 2005), 
28,03 MPa (±5,03) per Procera® allZircon (fresatura della zirconia 
presinterizzata) con Cerabien CZR, 27,90 MPa  (±4,79) per DC Zircon 
(sagomatura della zirconia completamente sinterizzata) con Vita D (Al-Dohan 
HM et al., 2004). Dai nostri dati, seppure non statisticamente significativa risulta 
evidente la differenza dei valori di adesione tra i campioni con supporto in 
zirconia colorata (34,88±14,33 MPa) e i campioni con supporto in zirconia 
bianca (24,18±11,89 MPa); come illustrato nel grafico in fig. 50 la distribuzione 
dei campioni rappresenta approssimativamente il 75% dei supporti “colorati” 
oltre il valore di 30 MPa ed il 75% dei supporti “bianchi”  al di sotto.  
 
Fig. 50: Distribuzione dei campioni in relazione ai valori di adesione  















Parallelamente a questa tendenza, le osservazioni al Sem e l’analisi EDX  
dimostrano una prevalenza di distacchi adesivi con minor quantità di 
vetroceramica adesa  al substrato ai più alti valori di adesione (fig. 17, 20) 
mentre a bassi valori di adesione si è osservata la frattura nella vetroceramica 
che ha dimostrato evidenti porosità ed imperfezioni (fig. 16, 27). Se la 
colorazione della zirconia può aver influito favorevolmente sul legame 
determinando una maggior affinità chimica tra il rivestimento ed il substrato, si 
può anche ipotizzare che la diffusione dei coloranti nella vetroceramica, 
fungendo da “modificatori” della fase vetrosa,  possa aver contribuito a 
migliorare il grado di  porosità del materiale.  
I difetti riscontrati nella struttura della vetroceramica infatti si sono dimostrati 
responsabili di importanti cedimenti del rivestimento ai più bassi carichi delle 
prove di taglio. Dall’analisi al SEM dei campioni in sezione si è osservata invece 
una buona continuità tra i materiali all’interfaccia da cui è possibile dedurre una 
buona bagnabilità  dello strato di opaco liquido (wash) applicato sulla zirconia. 
La spettroscopia Raman ha dimostrato anche la frattura della zirconia 
rivelandone la presenza sui distacchi appartenenti al rivestimento, sia in forma 
tetragonale che monoclina; poiché sulle corrispondenti superfici d’interfaccia le 
mappature hanno riportato gli spettri della zirconia soltanto in fase tetragonale 
probabilmente la trasformazione è avvenuta a seguito della sforzo di rottura e 
forse può aver anche contribuito alla maggior resistenza del legame. La frattura 
della zirconia è stata riscontrata infatti sulle superfici di distacchi adesivi 
all’interfaccia ai più alti valori di adesione dimostrando che se il rivestimento è 
sufficientemente resistente può svilupparsi un valido legame. Forse il problema 
non risiede soltanto sulla compatibilità tra i materiali, ma anche sulla loro 
intrinseca fragilità e quindi imputabile alla diversa natura dell’interfaccia rispetto 
ad un sistema metallo-ceramico dove il metallo è in grado di resistere meglio 
agli sforzi di trazione ed è possibile inoltre modulare i diversi trattamenti 
superficiali in grado di esprimere la ritenzione micromeccanica.  Sulla zirconia 
tali trattamenti (rifinitura e sabbiatura) vengono ridotti al minimo per evitare di 
modificare le proprietà fisiche del materiale (Manicone PF et al., 2007) e dalle 
nostre osservazioni al microscopio ottico confermate dalla spettroscopia Raman 
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la frattura della zirconia avviene probabilmente sulle cuspidi di rugosità. Infine 
ricordiamo che la zirconia risulta in trazione in seguito alla cottura della 
vetroceramica per l’accoppiamento dei rispettivi coefficienti di dilatazione 
termica che trovano la vetroceramica con valori lievemente inferiori.  
Come riportato recentemente dai lavori della letteratura i migliori valori di 
adesione risultano dal miglioramento della resistenza della vetroceramica (34,4 
MPa con applicazione mediante pressofusione, Aboushelib et al., 2008), valori 
che sono sovrapponibili a quelli da noi ottenuti nel gruppo dei campioni con 
supporto di zirconia colorata (34,88 MPa) dove si sono riscontrate minime 
difettosità della vetroceramica.  
Emerge pertanto la grande importanza dell’applicazione della ceramica che, 
come riportato dalla letteratura (Dundar M et al., 2007), richiede una grande 
attenzione tecnica poiché in grado di influenzare pesantemente  il risultato 
finale, soprattutto in un sistema “delicato” come quello zirconia-vetroceramica 



















10  CONCLUSIONI SULLO STUDIO 
 
 
I risultati di questa ricerca dimostrano la validità del legame metallo-ceramico 
con una lega Co-Cr indipendentemente dalla manualità dell’operatore 
(40,15±9,28 MPa media complessiva).  
Le variabili introdotte nel nostro studio (operatori e procedure tecniche) hanno 
testato materiali dello stesso brand specificamente formulati per 
l’accoppiamento; in letteratura i test di adesione effettuati su accoppiamenti di 
leghe e ceramiche di brand diversi indicati come compatibili non dimostrano 
una condizione sfavorevole, confermando la buona tolleranza di questi sistemi 
(Hammad IA e Stein RS, 1990; O’Connor et al., 1996). Un recente studio (de 
Melo RM et al., 2005) che ha visto impiegata la stessa vetroceramica (IPS 
d.Sign, Ivoclar Vivadent) su diversi substrati di leghe di base (Ni-Cr e Co-Cr) 
riporta valori di adesione, ottenuti da prove di taglio, compresi tra 50 e 70 MPa 
senza differenza significativa, dimostrando la validità di tutte le combinazioni 
testate. Ciò appare confortante in quanto molte ricostruzioni sono oggi prodotte 
accoppiando materiali di diversi produttori e le diverse indicazioni creano 
spesso confusione tra gli operatori.  L’attuale attenzione della ricerca alle leghe 
di base, in particolare al Co-Cr,  oltre che per fattori di economicità trova 
riscontro anche nell’applicazione clinica delle riabilitazioni protesiche miste 
fisse-rimovibili (Viennot S et al., 2006), rendendo possibile l’impiego di un’unica 
lega in grado di offrire una buona performance grazie alle idonee proprietà 
meccaniche ed alla resistenza alla corrosione. Nelle dentature compromesse 
inoltre la necessità di ponti estesi può portare al rischio di deformazione della 
sottostruttura ed alla frattura del rivestimento ceramico. Anche in questo caso  
una lega Co-Cr grazie all’elevato modulo di elasticità può costituire oggi una 
scelta razionale ed efficace nella protesi fissa garantendo nel contempo un 
ottimo adattamento marginale ed un comportamento clinico nel tempo 
paragonabile alle leghe nobili (Eliasson A et al., 2007). I nostri dati confermano 
la bontà del legame di questa lega con il rivestimento vetroceramico, 
imprescindibile requisito per il successo nel tempo di una ricostruzione 
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protesica, evidenziandone però la componente  micromeccanica come già 
riportato in letteratura (Hammad IA e Stein RS, 1990; Lubovich RP e Goodkind 
RJ, 1977; Barghi JN et al., 1987); di questo aspetto gli operatori devono tener 
conto: nella lavorazione delle leghe di base per ricostruzioni di protesi fissa 
l’attenzione andrà posta al massimo rispetto dei trattamenti superficiali  che 
precedono l’applicazione della ceramica più di altri parametri (stratificazione, 
temperature e numero di cotture della ceramica ad esempio).  
L’adeguata forza di adesione tra metallo e ceramica è stata determinata dalla 
normativa ISO quando il distacco avviene sopra ai 25 MPa mentre una 
adeguata forza di adesione per i sistemici totalmente ceramici non è stata 
ancora definita  (Al-Dohan  HM et al., 2004). L’introduzione della zirconia quale 
materiale ceramico per la costruzione di sottostrutture per protesi fisse ha posto 
l’attenzione sulla difficoltà a realizzare un valido legame con i rivestimenti 
ceramici in uso. L’ittria-zirconia presenta un modulo di elasticità di 220 GPa 
(come la lega Co-Cr) ed offre una resistenza a flessione che varia a seconda 
dei sistemi di produzione tra 800 e 1200 MPa, la più alta tra le sottostrutture 
ceramiche, ed è ritenuta idonea a ricostruzioni anche nei settori posteri per 
ponti di più elementi (Raigrodski AJ, 2004).  
La percentuale di fallimento del legame del rivestimento ceramico con le 
sottostrutture metalliche riportata dalla letteratura è di circa il 4% per leghe 
nobili e del 6% per la maggior parte delle leghe alternative a 10 anni di 
osservazione (Denry I e Kelly JR, 2008), mentre per i sistemi in zirconia questi 
fallimenti salgono al 15%  a 3-4 anni di osservazione (Sailer I. et al., 2007).  
I nostri risultati sull’adesione tra un supporto in ittria-zirconia e il rivestimento di  
vetroceramica compatibile hanno riportato una media di 29,53 MPa (±13,97) 
mostrando un comportamento  in linea con i dati della letteratura per lo stesso 
tipo di materiali e tecnica di costruzione. Se confrontiamo questi valori con i 
sistemi in metallo-ceramica è evidente che molti campioni non superano il limite 
minimo indicato di 25 MPa soprattutto a causa della rottura a basso carico a 
livello della vetroceramica probabilmente a causa di difettosita' interne (bolle e 
porosità). Dal nostro studio sembra che la colorazione del substrato di zirconia 
abbia contribuito al miglioramento del legame intervenendo sull’affinità chimica 
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tra i materiali, tuttavia appare importante  l’applicazione del rivestimento che 
necessita di grande attenzione tecnica in laboratori altamente specializzati e 
qualificati. 
L’invecchiamento può avere effetti nocivi sulle proprietà meccaniche, gli stress 
meccanici e gli ambienti umidi accelerano questo processo e ad oggi gli effetti 
dell’invecchiamento della zirconia non sono noti per le riabilitazioni 
odontoiatriche (Manicone PF et al.,2007).  
Attualmente da simulazioni in vitro risulta che seppure l’invecchiamento nuoccia 
alle caratteristiche meccaniche i valori di resistenza diminuiscano entro limiti 
clinicamente accettabili (Att W et al., 2007), tuttavia non sono ancora disponibili 
valutazioni sull’influenza dell’invecchiamento delle strutture nel comportamento 
clinico in vivo a lungo termine per poterle ritenere applicabili nella pratica clinica 
quotidiana.   
La realizzazione di protesi con sottostruttura in zirconia è in grado di offrire 
un’alta soddisfazione estetica e potenzialmente una buona performance clinica 
ma devono essere devono considerati i limiti che sono stati descritti nell’ambito 
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